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El estudio de sistemas biomédicos está adquiriendo cada vez más importancia para mejorar el 
diagnóstico, la prevención y el tratamiento de patologías que afectan a los seres vivos. La aplicación de 
técnicas de medida para investigar procesos biológicos se ha vuelto todo un reto dada la complejidad de 
los sistemas biológicos [1]. 
En la actualidad existen diferentes métodos para medir la anatomía de órganos internos del 
cuerpo humano y velocidades de flujos biológicos. La mayoría son medidas in-vivo como ecografías, 
ultrasonidos de efecto Doppler, rayos X, tomografías computarizadas y resonancias magnéticas [2] [3] 
[4]. Sin embargo, todas ellas tienen la desventaja de tener baja resolución temporal y/o espacial o de 
inyectar un medio de contraste que puede tener efectos secundarios. Otro tipo de técnicas de medida 
introducen sensores en el cuerpo humano por medio de catéteres, contando con la desventaja de ser 
medidas invasivas [5] [6]. 
En este trabajo se va a analizar la viabilidad de la aplicación de diferentes técnicas ópticas de 
medida para el estudio in-vitro de sistemas biomédicos. Se trata de técnicas no invasivas que poseen 
alta resolución espacial y temporal, y permiten extraer información como deformación, forma de 
sólidos, velocidades de fluidos y cambios de índice de refracción [7] [8] [9] [10] [11]. El objetivo principal 
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será no tanto la caracterización de dichos sistemas sino la exploración de las capacidades y limitaciones 
de cada técnica en cada sistema biológico concreto. 
Un sistema biomédico cuyo estudio tiene una gran relevancia es el sistema cardiovascular, que 
está formado por el corazón y los vasos sanguíneos. La Organización Mundial de la Salud (OMS) informa 
de que cerca del 30% de las muertes en el mundo en el 2013 fueron causadas por enfermedades 
cardiovasculares (CVDs, de sus siglas en inglés, cardiovascular deseases), convirtiéndose en la principal 
causa de muerte a nivel mundial [12]. Sólo en la comunidad de Aragón murieron 4215 individuos a causa 
de estas afecciones (31.6% del total de muertes) [13]. Las CVDs pueden aparecer cuando una 
obstrucción, ya sean coágulos de sangre (trombos) o depósitos de grasa, impide a la sangre fluir 
normalmente; o cuando la pared del vaso sanguíneo se deforma (disfunción del tejido endotelial o 
aneurismas) causando una posterior ruptura que desencadena hemorragias internas e incluso la 
muerte. Muchos de estos trastornos no presentan síntoma alguno a medida que la enfermedad 
progresa con los años. De allí la importancia de aunar esfuerzos –por parte de distintas áreas del 
conocimiento– en la prevención, detección precoz, tratamiento e investigación de este tipo de 
enfermedades.  
Para abordar el estudio de las patologías que afectan al sistema cardiovascular, es necesario un 
estudio hemodinámico completo que incluiría la medida de la velocidad del flujo sanguíneo (mapas de 
velocidades en el interior de los vasos sanguíneos) y de la deformación de las paredes del vaso (debidas 
a cambios internos de presión al pasar el fluido) [14]. Para obtener estas magnitudes en este trabajo se 
propone la combinación de técnicas típicas de la mecánica de fluidos, como el PIV [15], y de la mecánica 
de sólidos, como la interferometría holográfica [7] y la holografía digital [8], junto con técnicas más 
propias de la medicina como la endoscopia [16]. La combinación de estas medidas aportará información 
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sobre la interacción fluido-estructura, que se sabe que es un factor importante en el desarrollo de 
enfermedades cardiovasculares [17] [18] [19]. 
Otro fenómeno biológico cuyo estudio es importante son las burbujas de cavitación, conocidas en 
problemas de desgaste y erosión de maquinarias pero que también aparecen en diferentes procesos de 
la naturaleza. Algunos crustáceos son capaces de producir estas burbujas con sus pinzas y matar a sus 
presas con en el colapso de las mismas [20]. Al hacer crujir las articulaciones, el sonido que se escucha 
se debe a la formación de una burbuja de cavitación. En la terapia que elimina los cálculos renales, uno 
de los efectos secundarios es la aparición de burbujas dentro de un vaso sanguíneo debido a la onda de 
choque que se utiliza para romper los cálculos. El colapso de estas burbujas puede llegar a romper el 
vaso causando una hemorragia interna. Hasta el momento no se conoce muy bien el proceso de ruptura 
de la pared del vaso [21], de ahí la importancia de estudiar este fenómeno. 
Por último se van aplicar técnicas de medida de formas. La medida de formas en el cuerpo 
humano son de interés por ejemplo para medir la forma de la córnea para cirugía, o la forma de un 
muñón para la adaptación de una prótesis. En este trabajo nos hemos interesado en medir un sistema 
biomédico concreto: las cuerdas vocales, donde lo interesante es que es un sistema que realiza un 
movimiento en el espacio rápido y complejo. La medida de la forma de las cuerdas vocales puede 
aportar información importante de algunas patologías, como la detección de una vibración anómala, 
que ayudaría a evitar procedimientos invasivos que dañen el órgano de fonación [22]. 
 
Esta tesis comprende los siguientes capítulos. 
En el capítulo 1 se presentan los fundamentos de la Holografía Digital. Y se explican en detalle las 
diferentes técnicas holográficas empleadas en este trabajo para la medida de deformaciones, la medida 
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de formas y la medida de cambios en el índice de refracción. Como ejemplo de esta aplicación se 
presentan los resultados obtenidos como parte de una estancia de investigación en el laboratorio del 
profesor Jeremy Coupland, en la Universidad de Loughborough en el Reino Unido, cuyo objetivo era 
realizar un estudio óptico de una burbuja de cavitación utilizando microscopía digital holográfica. 
En el capítulo 2 se evalúa con la técnica de PIV el flujo dentro de un modelo de vaso transparente 
con y sin filtro anti-trombo. También se estudia la influencia que ejerce la presencia de un modelo de 
trombo insertado en el filtro. Todas estas medidas se han hecho con distintos tipos de flujos (constantes 
y pulsados). Asimismo se estudia la evolución de la onda de presión y de caudal a lo largo del modelo del 
sistema cardiovascular. 
En el capítulo 3 se presenta la combinación de la holografía digital con la endoscopia. Para ello se 
caracterizan distintos tipos de endoscopios comerciales. Se estudia el comportamiento de los 
endoscopios como formadores de imagen; se analizan los aumentos, el campo de visión, la profundidad 
de enfoque, el tamaño de las aperturas, etc. También se estudia su sistema de iluminación, incluyendo 
el tamaño y uniformidad de la zona que ilumina el endoscopio, a la vez que el comportamiento de las 
fibras del sistema de iluminación en un montaje de holografía digital. Se utiliza el PIV endoscópico para 
obtener mapas de velocidades del flujo sanguíneo y holografía digital endoscópica para la medida de la 
deformación de la pared de distintos modelos de vaso sanguíneo. 
En el capítulo 4 se presenta el trabajo realizado en una estancia de investigación en el Instituto 
Politécnico de Worcester (WPI) en Estados Unidos bajo la dirección de los profesores Cosme Furlong y 
Mª Pilar Arroyo de Grandes. El objetivo de dicha estancia era desarrollar una técnica no invasiva que 
permitiese determinar la forma de las cuerdas vocales. Se utiliza la técnica de proyección de franjas para 
medir la forma de las cuerdas vocales cuando éstas están vibrando. Diferentes aplicaciones de esta 
Introducción  
7 
técnica se pueden encontrar en la literatura. Sin embargo existen pocos trabajos que determinen la 
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Dennis Gabor propuso en 1948 una nueva técnica de formación de imágenes que denominó 
reconstrucción del frente de ondas [1] y que hoy conocemos como holografía. Gabor observó que 
cuando la luz difractada o difundida por un objeto se superpone con una onda de referencia adecuada 
es posible registrar información de la amplitud y de la fase de esas ondas difractadas o difundidas por el 
objeto a pesar de que el medio de registro sólo sea sensible a la intensidad [2]. 
Por lo tanto, la holografía es una técnica que permite almacenar y reconstruir frentes de onda con 
información de la amplitud y de la fase. Para registrar un holograma de un objeto es preciso hacer 
coincidir la luz difundida por el mismo (onda objeto) con una onda de referencia procedente de la 
misma fuente de luz coherente, como puede ser un láser (Figura 1.1). De esta forma la distribución de 
fase de la onda objeto se convierte en una distribución de intensidad (holograma) dada por la 
interferencia de ambas ondas. Es decir, un holograma es en realidad un interferograma con frecuencias 
espaciales variables y necesita un medio de registro que pueda resolver esas frecuencias, las cuales son 
localmente proporcionales al ángulo entre los dos haces. Las propiedades del holograma (y el nombre 
que recibe) dependen de diferentes parámetros como pueden ser el ángulo entre los dos haces (en línea 
o fuera de eje) o la distancia del objeto al medio de registro (de Fraunhofer, de Fresnel, imagen o de 
Fourier). 
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 Figura 1.1. Registro de un holograma digital (DIPH fuera de eje). 
 
En holografía digital, el medio de registro es un sensor electrónico (CCD o CMOS). Dado que su 
resolución espacial es relativamente baja (100-200líneas/mm), el ángulo entre los dos haces tiene que 
ser pequeño (menor de 3°). Esto implica que sólo se podrían registrar objetos de un tamaño similar al 
del sensor (menos de 20mm). Para objetos mayores, se puede utilizar una lente para producir una 
imagen del tamaño adecuado cerca del sensor (holograma imagen). 
En holografía digital, la reconstrucción del frente de ondas se calcula numéricamente en matrices 
de tamaño similar al sensor, que contienen la amplitud y la fase de la onda objeto en un plano concreto. 
Si esta reconstrucción se utiliza para ver imágenes 3D, lo que interesa es la intensidad calculada en un 
volumen. En ese caso, se pueden utilizar hologramas en línea en el que el haz de referencia es un haz 
plano paralelo al haz objeto, siendo esta la configuración, más simple. En esta configuración y 
dependiendo del tamaño del objeto tendremos un holograma de Fraunhofer (objeto grande y lejos) o de 
Fresnel (objeto pequeño y cerca). 
Sin embargo si la reconstrucción del frente de ondas se utiliza para medir cambios en la fase del 
objeto, como en este trabajo, sólo se pueden utilizar hologramas fuera de eje, y solo hay que reconstruir 
la onda en el plano (objeto) en el que se producen esos cambios de fase. En este caso, la configuración 
óptima es la que se muestra en la Figura 1.1, en la que la imagen del objeto está sobre el sensor 
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(holograma imagen). Especialmente importante es que el haz de referencia sea divergente y que su foco 
esté en el mismo plano que la apertura de la lente. Estas características lo convierten en un holograma 
de Fourier sin lente de la apertura, cuyas propiedades relevantes explicaremos en el punto 1.2. 
Señalemos aquí que esta configuración minimiza las frecuencias espaciales del holograma permitiendo 
un aprovechamiento óptimo de la baja resolución de los sensores digitales. A ella nos referiremos como 
DIPH (Digital Image Plane Holography). 
Puesto que en este trabajo lo que vamos a medir son los cambios de fase del objeto, podemos 
decir que estamos usando técnicas de interferometría holográfica digital. Esos cambios de fase los 
vamos a relacionar con deformaciones y formas de vasos sanguíneos y con cambios de índices de 
refracción, para diferentes aplicaciones, como explicamos en lo que sigue. 
 
1.2 Fundamentos de la holografía digital 
Un holograma digital es la interferencia de la onda objeto ݋(ݔ, ݕ) con la onda de referencia ݎ(ݔ, ݕ) 
(Figura 1.2). Estas ondas se pueden describir matemáticamente, mediante su amplitud compleja en el 
plano del CCD (ݖ = 0), como: 
݋(ݔ, ݕ) = ܣ௢(ݔ, ݕ)݁ݔ݌[݆߮௢(ݔ, ݕ)],         ݎ(ݔ, ݕ) = ܣ௥(ݔ, ݕ)݁ݔ݌[݆߮௥(ݔ, ݕ)]             (1.1) 
donde ܣ௢ y ܣ௥ son las amplitudes y ߮௢ y ߮௥  las fases de cada una de las ondas. El patrón de 
interferencia que se registra está dado por: 
ܫ(ݔ, ݕ) =  |ݎ(ݔ, ݕ) + ݋(ݔ, ݕ)|ଶ = ܣ௢ଶ + ܣ௥ଶ + 2ܣ௢ܣ௥ cos(߮௢ − ߮௥)   (1.2) 
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Se observa que un holograma almacena como variaciones de intensidad tanto la fase ߮௢ como la 
amplitud ܣ௢ de la onda objeto, que son cantidades que dependen de la naturaleza y de la posición de 
cada punto del objeto. 
 Figura 1.2. Montaje DIPH fuera de eje. 
 
En holografía es usual expresar la intensidad del holograma de la siguiente forma: 
ܫ(ݔ, ݕ) = |ݎ(ݔ, ݕ)|ଶ + |݋(ݔ, ݕ)|ଶ + ݎ∗(ݔ, ݕ)݋(ݔ, ݕ) + ݎ(ݔ, ݕ)݋∗(ݔ, ݕ)  (1.3) 
El proceso de reconstrucción del frente de onda a partir del holograma, consiste en multiplicar la 
intensidad de la ecuación (1.3) con una onda de reconstrucción ܿ(ݔ, ݕ) y propagar la onda resultante al 
plano deseado. La amplitud compleja de esta onda se puede expresar como: 
ݏ(ݔ, ݕ) =  ܿ(ݔ, ݕ)ܫ(ݔ, ݕ) = |ݎ|ଶܿ + |݋|ଶܿ + ܿ ݎ∗ ݋ + ܿ ݎ ݋∗ = ݏଵ + ݏଶ + ݏଷ + ݏସ      (1.4) 
Los dos primeros términos se asocian con el orden cero de la difracción, siendo una réplica de la onda de 
reconstrucción escalada por la intensidad de la onda objeto y la onda de referencia. 
En el caso especial en que la onda de reconstrucción coincida con la onda de registro ܿ(ݔ, ݕ) =
ݎ(ݔ, ݕ), se tiene que: 
ݏ(ݔ, ݕ) = |ݎ|ଶݎ + |݋|ଶݎ + |ݎ|ଶ݋ + ݎଶ݋∗     (1.5) 
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El tercer término es idéntico a la onda objeto inicial y genera la imagen virtual del objeto en su posición 
original. En cambio, si el holograma se multiplica por ܿ(ݔ, ݕ) = ݎ∗(ݔ, ݕ), se tiene que: 
ݏ(ݔ, ݕ) = |ݎ|ଶݎ∗ + |݋|ଶݎ∗ + ݎ∗ଶ݋ + |ݎ|ଶ݋∗    (1.6) 
donde el cuarto término es idéntico a la onda objeto conjugada y genera la imagen real del objeto. Esta 
es la situación habitual en holografía digital pues la propagación numérica de ݏ(ݔ, ݕ) se calcula para un 
plano cualquiera (ݔ’, ݕ’) situado a una distancia ݖ’ a la derecha del holograma. La amplitud compleja en 
ese plano se obtiene mediante la integral de Fresnel-Kirchhoff [3] como: 
ݑ(ݔᇱ, ݕᇱ) = ଵ௜ఒ ׬ ׬ ݎ∗(ݔ, ݕ)ܫ(ݔ, ݕ) ୣ୶୮ (௜௞ఘ)ఘାஶିஶ cos ߠ ݀ݔ ݀ݕାஶିஶ     (1.7) 
donde ߩ = ඥ(ݔ − ݔ′)ଶ + (ݕ − ݕ′)ଶ + ݖ′ଶ y θ es el ángulo entre la normal al plano del holograma y el 
vector de unión entre el punto (ݔ’, ݕ’, ݖ’) en estudio y el punto del holograma (ݔ, ݕ, 0). 
Para el caso en que ݖ′ es mayor que las dimensiones del holograma se puede utilizar la 
aproximación de Fresnel de forma que: 
ߩ ≅ ݖᇱ + (௫ᇱି௫)మଶ௭ᇱ + (௬ᇱି௬)మଶ௭ᇱ      (1.8) 
lo que permite escribir la ecuación (1.7) como: 
ݑ(ݔᇱ, ݕᇱ) = ݅ߣݖᇱ exp ൬݅
2ߨ
ߣ ݖᇱ൰ exp ቂ݅
ߨ
ߣݖᇱ ൫ݔᇱଶ + ݕᇱଶ൯ቃ × 
׬ ׬ ݎ∗(ݔ, ݕ)ܫ(ݔ, ݕ) exp ቄ݅ గఒ௭ᇱ (ݔଶ + ݕଶ)ቅஶିஶ exp ቂ−݅ ଶగఒ௭ᇱ (ݔݔᇱ + ݕݕ′)ቃ ݀ݔ ݀ݕஶିஶ                 (1.9) 
Esta ecuación se conoce como transformada de Fresnel y permite reconstruir la onda en un plano 
a la derecha del holograma, es decir, en el plano de la imagen real. 
La transformada de Fresnel se puede escribir como una transformada de Fourier de esta forma: 
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ݑ ቀ ௫ᇱఒ௭ᇱ , ௬ᇱఒ௭ᇱቁ = ௜ఒ௭ᇱ exp ቀ݅ ଶగఒ ݖᇱቁ exp ൤݅ గఒ௭ ൬ቀ ௫ᇱఒ௭ ቁ
ଶ + ቀ ௬ᇱఒ௭ᇱቁ
ଶ൰൨ × ℱ ቄݎ∗(ݔ, ݕ)ܫ(ݔ, ݕ) exp ቄ݅ గఒ௭ (ݔଶ + ݕଶ)ቅቅ  (1.10) 
En este caso la imagen reconstruida aparece escalada por un factor inversamente proporcional a ݖ’ ya 
que estamos en el espacio de las frecuencias espaciales. 
Para un holograma en el que la onda de referencia es esférica con su foco en (0,0, ݖ), se puede 
escribir que: 
ݎ(ݔ, ݕ) = ܣ௥ ୣ୶୮ቀ௜
మഏഊ ඥ௭మା௫మା௬మቁඥ௭మା௫మା௬మ ≈ ஺ೝ௭ exp ቀ݅ ଶగఒ ݖቁ exp ൬݅ గఒ௭ (ݔଶ + ݕଶ)൰   (1.11) 
Introduciendo esto en la ecuación (1.9) se obtiene, para el plano ݖ’ = ݖ, que: 
ݑ ቀ௫ᇱఒ௭ , ௬ᇱఒ௭ቁ = ௜஺ೝఒ௭ exp ൤݅ గఒ௭ ൬ቀ௫ᇱఒ௭ቁ
ଶ + ቀ௬ᇱఒ௭ቁ
ଶ൰൨ × ℱሼܫ(ݔ, ݕ)ሽ   (1.12) 
Esto implica que, calculando la transformada del Fourier del holograma, obtenemos la amplitud 
compleja en el plano ݖ’ = ݖ correspondiente al foco de la onda de referencia. Si el objeto está en ese 
plano, la amplitud reconstruida proporciona la imagen del objeto perfectamente enfocado. Es decir, la 
transformada de Fourier del holograma reconstruye el objeto y por eso se conoce como holograma de 
Fourier. 
En el caso especial del montaje DIPH fuera de eje (Figura 1.2), el foco de la onda de referencia 
está en el plano de la apertura pero descentrado, siendo la apertura la que está centrada. La 
reconstrucción con la onda de referencia de la ecuación (1.11) desplaza las imágenes de su posición 
inicial. Es decir, la imagen real de la apertura no aparecería centrada, pero mantendría su distancia al 
foco de la onda de referencia, que es la que aparecería centrada (Figura 1.3b). Sin embargo, si se escribe 
la ݎ(ݔ, ݕ) con el origen adecuado, la imagen real de la apertura aparecería en el centro (Figura 1.3c). 
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La reconstrucción numérica de los hologramas DIPH fuera de eje, se basa en este método de 
transformada de Fourier (FTM), el cual analiza el espectro de frecuencias del holograma [4]. Teniendo en 
cuenta que es un holograma de Fourier sin lentes de la apertura, primero se calcula la transformada de 
Fourier del holograma (ecuación 1.3), que se puede expresar como: 
Աሼܫ(ݔ, ݕ)ሽ = ܫሚ(ߦ, ߟ) = ܣ௥ଶ ߜ(0,0) + ܣ௢ଶ  ܵ(ߦ, ߟ) + Աሼݎ∗݋ሽ + Աሼݎ݋∗ሽ  (1.13) 
ܫሚ(ߦ, ߟ) = ܫଵ෩(ߦ, ߟ) + ܫଶ෩(ߦ, ߟ) + ܫଷ෩ (ߦ, ߟ) + ܫସ෩ (ߦ, ߟ)        (1.14) 
El primer término de la ecuación, ܫଵ෩ , corresponde a un haz de referencia suave con la intensidad 
aproximadamente constante, por tanto es una función delta que equivale a un punto central muy 
brillante. El segundo término ܫଶ෩  equivale al espectro del objeto en el espacio de frecuencias. Los 
siguientes dos términos, ܫଷ෩  y ܫସ෩ , corresponden a la imagen real y virtual de la apertura respectivamente, 
que aparecen separadas. La Figura 1.3a muestra un holograma digital y la Figura 1.3b muestra la 
amplitud de su transformada de Fourier. Se observa la separación de los términos mencionados y la 
forma de la apertura. 
                                                        (a)                                                  (b)                                            (c) 
                                                                                (d)                                                    (e) Figura 1.3. (a) Holograma digital. (b) Transformada de Fourier del holograma. (c) Reconstrucción de la apertura a partir de una onda de referencia y la transformada de Fresnel. (d) Filtro en el espacio de frecuencias. (e) Imagen de la apertura centrada. 
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El siguiente paso del método consiste en seleccionar únicamente la información que corresponde 
al término ܫଷ෩ (ߦ, ߟ), por medio de un filtro. El filtro es una máscara de unos y ceros (Figura 1.3d) que 
multiplica la transformada. Luego este término se desplaza al origen (Figura 1.3e). La onda así obtenida 
es equivalente a la reconstrucción de la imagen de la apertura con la onda de referencia correcta. 
Si la imagen del objeto está en el plano del holograma (holograma imagen), una transformada de 
Fourier inversa reconstruye la distribución de amplitud compleja del objeto: 
ܣ(ݔ, ݕ) = ݎ∗݋       (1.15) 
El cuadrado del valor absoluto de este término recupera la distribución de intensidad de la onda 
objeto multiplicada por la intensidad de la onda de referencia. Mientras que la diferencia entre la fase 
del objeto y la fase de la referencia se obtiene como el argumento de la amplitud compleja tal que: 
߮௢ − ߮௥ = arg(ܣ)     (1.16) 
Si la imagen del objeto no está exactamente en el plano del holograma, hay que utilizar una 
reconstrucción según indica la ecuación (1.10), para propagar al plano deseado. Ello implica multiplicar 
por un término cuadrático de fase, que es el que fija la posición ݖ′ de ese plano, antes de calcular la 
transformada de Fourier inversa. 
En este trabajo se van a medir cambios en la fase del objeto a partir de dos hologramas 
registrados para dos estados diferentes del objeto, manteniendo fija la onda de referencia. De acuerdo 
con la ecuación (1.10), de los dos hologramas se pueden obtener las fases ൫߮௢,௜ − ߮௥൯ y ൫߮௢,௙ − ߮௥൯ 
donde los subíndices ݅ y ݂ se refieren al estado inicial y al estado final, respectivamente. Aunque la fase 
del objeto pueda ser una magnitud espacialmente aleatoria, debido al moteado que produce la 
iluminación coherente del objeto si este es difusor, su diferencia de fase ∆߶ = ߮௢,௙ − ߮௢,௜ no será 
aleatoria sino que mostrará los cambios que ha sufrido el objeto.  
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La Figura 1.4 muestra un mapa de diferencia de fase correspondiente a un objeto difusor. La 
diferencia de fase se obtiene como el argumento del cociente de las amplitudes complejas (con 
intensidad unidad) obtenidas de cada holograma, tal que 
∆߶ = arg ൤ୣ୶୮ [௜൫ఝ೚,೑ିఝೝ൯]ୣ୶୮ [௜൫ఝ೚,೔ିఝೝ൯]൨   (1.17) 
Este argumento sólo toma valores en el rango [–π , π] y esos valores están codificados en niveles 
de gris de negro a blanco (Figura 1.4a). Se dice que la fase ∆߶ está plegada (wrapped, ∆߶௪ ) y el mapa 
se ve como un mapa de franjas, similar a un interferograma pero con discontinuidades (saltos de 2π en 
los bordes de las franjas). Esta discontinuidad de los mapas se corrige por medio de un proceso de 
desplegado (unwrapping), que equivale a asignar un orden interferencial ݊ a cada franja. 
Los principales problemas en el proceso de desplegado son el sub-muestreo de las franjas, el 
ruido y las discontinuidades de la superficie. El ruido proviene del moteado y se elimina por medio de un 
proceso de filtrado. Con un filtro pasa-baja se corre el riesgo de eliminar los saltos de 2π. Por eso se 
filtran primero y por separado las frecuencias altas en la parte imaginaria y en la parte real de la 
amplitud compleja mostrada en la ecuación (1.17), multiplicadas por |ܣ| para darle más peso a los 
pixeles cuya intensidad de modulación sea mayor [5]. Luego se calcula el argumento de la amplitud 
compleja filtrada (Figura 1.4b). 
                                                                         (a)                                                                   (b) Figura 1.4. (a) Mapa de diferencia de fase. (b) Mapa filtrado. 
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La Figura 1.5a muestra la intensidad de una línea horizontal del mapa de diferencia de fase de la 
Figura 1.6. Se ha seleccionado la línea central (línea roja) del mapa original y del mapa filtrado, 
observándose que los valores de ∆߶௪ van entre –π y π. Se ve que los datos filtrados se ajustan a una 
función diente de sierra, que muestra las discontinuidades mencionadas anteriormente. 
                                                  (a)                                                                                              (b) Figura 1.5. (a) Fase sin filtrar y filtrada de una línea horizontal y central del mapa de la Figura 1.4. (b) Fase desplegada. 
 
La relación entre la diferencia de fase plegada, ∆߮௪, y la diferencia de fase desplegada, ∆߮௨, se 
puede expresar de la siguiente forma: 
∆߮௪ = ∆߮௨ + 2ߨ݊      (1.18) 
donde ݊ es un número entero (orden de la franja) cuya solución no es única. Para encontrar ݊ se puede 
suponer que la diferencia de fase es una función continua (Figura 1.5). Pero si entre dos franjas hay un 
salto mayor de 2π, no es posible deducir sin información adicional de cuánto es el salto. Este problema 
se conoce como el problema de la ambigüedad. El resultado del desplegado se muestra en la Figura 
1.5b. 
Para hacer el desplegado se puede escoger cualquier pixel como punto de inicio, con lo que se 
obtendrá una fase relativa. Para obtener una fase absoluta se necesita saber con exactitud el valor de la 
fase de algún punto. 
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En el caso de un desplegado 2D el resultado del desplegado dependerá de la trayectoria que se 
escoja y de la existencia de singularidades. El algoritmo que utilizamos en este trabajo para hacer el 
desplegado es el que se propone en [6], donde la idea principal es seguir trayectorias discretas y no 
trayectorias continuas como la que se mostró en el ejemplo (Figura 1.5). Esto hace que se escojan los 
valores más fiables sin que las discontinuidades o las áreas de ruido interfieran. Este algoritmo es 
robusto y rápido y en esta tesis se ha visto que arroja buenos resultados en franjas con formas 
complejas. 
 
1.3 Medida de deformación 
En este trabajo se va a medir la deformación de la pared de un vaso sanguíneo. Para ello se 
calcula el desplazamiento local Ԧ݀ de un punto del objeto a partir de dos hologramas registrados en dos 
tiempos diferentes, antes y después de la deformación, utilizando el efecto que Ԧ݀ tiene en la fase de la 
onda objeto. La Figura 1.6 muestra los caminos que recorre la luz desde la salida de la fibra (punto de 
iluminación) hasta la apertura del sistema de registro (punto de observación) cuando se difunde en un 
punto del objeto que sufre un desplazamiento Ԧ݀ desde la posición inicial P1 a la posición final P2. Se 
puede demostrar que la ∆߶ producida por esta diferencia de caminos está relacionado con Ԧ݀, tal que 
[7]: 
∆߶ = ܭሬԦ ∙ Ԧ݀      (1.19) 
donde ܭሬԦ es el vector sensibilidad que depende de la diferencia entre los vectores unitarios de 
observación (ݑ௢ሬሬሬሬԦ) y de iluminación (ݑపሬሬሬԦ): 
ܭሬԦ = ቀଶగఒ ቁ (ݑ௢ሬሬሬሬԦ − ݑపሬሬሬԦ)     (1.20) 
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siendo ݑపሬሬሬԦ el vector que se dirige del punto de iluminación al objeto y ݑ௢ሬሬሬሬԦ el que se dirige del objeto al 
punto de observación. 
 Figura 1.6. Cambio de camino óptico de un rayo debido al desplazamiento de un objeto. 
 
Los vectores ݑపሬሬሬԦ y ݑ௢ሬሬሬሬԦ dependen de la configuración del montaje experimental. Si se optimiza el 
montaje de tal forma que las direcciones de observación y de iluminación sean paralelas al eje ݖ, el 
vector de sensibilidad tendrá solo una componente ܭሬԦ = ቀଶగఒ ቁ (0,0,2) y con el montaje se medirá esta 
componente ݀௭, que estará dado por ߣ ∆థ(௫,௬)ସగ  . En este caso, cada franja del mapa de diferencia de fases 
corresponderá a ∆݀௭ = λ/2. En un caso general, lo que se mide es la componente en la dirección de ܭሬԦ, 
݀௄, con cada franja correspondiendo a ∆݀௄ = ߣ |ݑ௢ሬሬሬሬԦ − ݑపሬሬሬԦ|ൗ . 
 
1.4 Medida de forma 
En este trabajo se va a medir también la forma de un vaso sanguíneo, utilizando holografía digital 
de doble longitud de onda (Figura 1.7), basada en registrar dos hologramas de un mismo objeto, pero 
cada uno con una longitud de onda distinta (ߣଵ y ߣଶ). En este caso el camino de los dos haces de 
iluminación tiene que ser idéntico, como así ocurre cuando los dos láseres se meten en la misma fibra 
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óptica, para que la diferencia de las fase reconstruidas de los dos hologramas se deba sólo a la 
diferencia de longitudes de onda. En este caso, se tiene que [8]: 
Δ߶(ݔ, ݕ) = ଶగஃ (ݑ௢ሬሬሬሬԦ − ݑపሬሬሬԦ) ∙ ݎԦ      (1.21) 
donde ݎԦ es el vector posición de los puntos de la superficie y Λ es la longitud de onda efectiva dada por 
Λ = ఒభఒమ|ఒభିఒమ|      (1.22) 
El mapa de diferencia de fases es ahora un mapa de líneas de nivel, donde cada curva indica una 
altura constante con respecto a un plano de referencia, siendo el patrón de medida la longitud de onda 
efectiva Λ. La relación entre Δ߶ y la altura h de cada punto del objeto está dada por: 
ℎ(ݔ, ݕ) = ୼థ(௫,௬)ଶగ ஃୡ୭ୱ ఏ೔ାୡ୭ୱ ఏ೚      (1.23) 
donde ߠ௜ y ߠ௢ son los ángulos de la dirección de iluminación y de observación en relación con un vector 
normal a la superficie del objeto. 
  Figura 1.7. Holografía con dos longitudes de onda. 
 
Para objetos que cambien o que estén en movimiento, es necesario capturar simultáneamente los 
dos hologramas y es conveniente que los dos estén en el mismo sensor. Eso se puede conseguir con un 
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montaje DIPH en el que las imágenes virtuales y reales de la apertura, correspondientes a cada longitud 
de onda, estén separadas. Esto se consigue con la geometría de registro fuera de eje, añadiendo un 
segundo haz de referencia en una posición angular adecuada y distinta de la posición del primer haz de 
referencia. En una configuración óptima se reconstruirán cuatro imágenes separadas de la apertura, dos 
para cada longitud de onda (Figura 1.8). Para calcular ∆߶ según la ecuación (1.7) se utilizará el método 
de Fourier obteniendo cada una de las dos fases a partir de una de las imágenes de la apertura 
correspondiente a longitudes de onda diferentes (por ejemplo, las dos imágenes superiores en la Figura 
1.8). 
 Figura 1.8. Transformada de Fourier de un holograma grabado con dos longitudes de onda simultáneamente. 
 
En el montaje experimental usado en este trabajo (Figura 1.7) se utilizan dos láseres de estado 
sólido con longitudes de onda fijas: λ1=659.597nm y λ2=659.477nm [9]. Estos láseres producen una 
longitud de onda efectiva de Λ=3.6mm. Cada uno de los láseres se divide en dos para tener el haz objeto 
y el haz de referencia, los cuales se llevan al montaje por medio de fibra óptica. Los dos haces objeto son 
combinados con un acoplador de fibra óptica mono-modo 2x2. En una de las salidas del acoplador se 
coloca un sistema de lentes que abren y coliman el haz para producir una onda plana de dos longitudes 
de onda que ilumina el objeto. La luz que difunde el objeto se captura con una lente de 60mm de 
longitud focal y una cámara de 1376x1040pixeles (6.4µm/pixel). Un divisor de haz frente a la cámara 
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permite introducir los haces de referencia. En este montaje ߠ௢ = 0° y ߠ௜ = 10°, con lo que cada franja 
corresponderá a 1.81mm. 
Como ejemplo de los resultados obtenidos con este montaje, se muestra en la Figura 1.9 el mapa 
de diferencia de fase para un plano de referencia paralelo al sensor. En este mapa, que debería tener un 
valor constante, se ven unas franjas remanentes que son debidas a la lente que forma la imagen del 
objeto en el sensor y a algún desalineamiento del sistema. Estas franjas se restan a los demás mapas de 
fase para eliminar estas aberraciones residuales del sistema. 
                                  (a)                                        (b)                                        (c)                                          (d) Figura 1.9. .Mapas de fase de un plano inclinado (a) 0°, (b) -20°, (c) 20° y (d) 40°. 
 
Si el plano se rota un ángulo θ con respecto a un eje vertical, se obtienen patrones de franjas 
verticales igualmente espaciadas (Figura 1.9). Estas franjas indican que, para cada línea vertical del 
plano, su distancia hasta la cámara es distinta. Se puede comprobar que el ancho de cada franja es 
proporcional al ángulo, a partir de este ancho se puede determinar el ángulo. En estas medidas se 
obtuvo una discrepancia de 8% con respecto a su valor nominal. 
De estos mapas también se puede deducir que un incremento de la fase corresponde a un 
incremento de la distancia entre el objeto y la cámara. 
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 Figura 1.10. Superficie plana con un escalón. (a) Fotografía del objeto. (b) Mapa de fase cuando θ=0°. (c) Mapa de 
fase cuando θ=20°. 
 
En la Figura 1.10a se muestra un objeto plano que tiene una diferencia de profundidad de 1mm 
debido a un escalón en su diagonal. Cuando el objeto está perpendicular al eje óptico, se obtiene el 
mapa de diferencia de fase de la Figura 1.10b. La diferencia entre los niveles de grises de ambas 
regiones permite calcular el cambio de profundidad de la muestra. Si el objeto plano se inclina un ángulo 
de 20° con respecto al eje óptico, el mapa de diferencia de fase resultante se muestra en la Figura 1.10b. 
En este caso las franjas se rompen en el escalón. La discontinuidad de las franjas también podría medir 
el cambio de profundidad, pero para ello se necesita identificar la correspondencia de las franjas en 
cada región del mapa. 
 
1.5 Medida de cambio de índice de refracción 
Otra aplicación importante de la holografía digital es la medida del cambio de índice de refracción 
de medios transparentes. Un cambio de índice de refracción puede deberse a cambios de temperatura 
[10] [11] o de viscosidad [12] del medio, que puede ser un líquido o un gas. A manera de ejemplo, con el 
montaje de la Figura 1.11 se puede medir un cambio de índice ∆݊ de un objeto transparente [3]. 
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 Figura 1.11. Montaje para medir cambio de índice de refracción con holografía digital. 
 
El haz de iluminación atraviesa el objeto hasta llegar al sensor donde interfiere con el haz de 
referencia. Al igual que para la medida de deformación, es necesario capturar dos hologramas: antes y 
después del cambio ∆݊. Y calcular la diferencia de fase Δφ a partir de la reconstrucción de ambas ondas 
objeto. Si la luz pasa a través del medio en dirección z, la diferencia de fase debida a un cambio de índice 
estará dada por: 
∆߶(ݔ, ݕ) = ଶగఒ ׬ [݊(ݔ, ݕ, ݖ) − ݊଴]݀ݖ௟మ௟భ      (1.24) 
donde ݊଴ es el índice de refracción inicial, ݊(ݔ, ݕ, ݖ) es la distribución final de índice y la integración se 
hace a lo largo de la dirección de propagación, entre los límites del objeto (݈ଵ, ݈ଶ). Si el índice de 
refracción no depende de ݖ, la integral se hace directamente y la ecuación (1.18) se transforma en: 
∆߶(ݔ, ݕ) = ଶగఒ  ∆݊ ݀(ݔ, ݕ)      (1.25) 
donde ݀(ݔ, ݕ) es el ancho del objeto en dirección ݖ. 
Como ejemplo de esta aplicación se presentan los resultados obtenidos como parte de una 
estancia de investigación en el laboratorio del profesor Jeremy Coupland, en la Universidad de 
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Loughborough en el Reino Unido. El objetivo del trabajo era realizar un estudio óptico de una burbuja de 
cavitación utilizando un microscopio digital holográfico. 
1.5.1 Burbujas de cavitación 
La fatiga o duración de vida de materiales usados en maquinaria se puede alterar mediante el uso 
de lubricantes. En particular, es de gran interés estudiar el efecto que tiene la cavitación en el 
comportamiento de rodamientos, engranajes, pistones o turbinas [13]. La cavitación es un efecto que se 
produce cuando un fluido está sometido a ciertas condiciones que hacen que su presión caiga por 
debajo de la presión del vapor, de tal forma que sus moléculas cambian repentinamente de estado, 
formándose burbujas o cavidades. En la Figura 1.12a se pueden observar estas burbujas formadas por el 
movimiento de dos engranajes. Se sabe que la cavitación puede ejercer presión en las paredes de 
contacto produciendo un efecto perjudicial de desgaste de las superficies, como lo muestra la hélice de 
la Figura 1.12b. El cómo se produce el proceso de erosión sigue siendo aún un tema de debate [14]. 
                               (a)                                                    (b)                                                        (c) Figura 1.12. (a) Burbujas de cavitación producidas debido al movimiento de dos engranajes. (b) Efecto de erosión debido a las burbujas en una turbina. (c) Burbujas de cavitación producidas por hacer crujir las articulaciones de los dedos. 
 
En el cuerpo humano también ocurre este fenómeno. El sonido que se percibe tras el chasquido 
de los dedos no es más que la formación de estas burbujas en el líquido sinovial [15], que es el líquido 
viscoso que evita el desgaste de los huesos de las articulaciones. La Figura 1.12c muestra el momento 
antes y el momento después de la formación de la burbuja visualizado con una radiografía. 
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Algunos estudios experimentales de la cavitación que se han realizado incluyen su observación 
por medio de fotografías, videos o medidas de presión en la cavidad. En la literatura se pueden 
encontrar distintos modelos teóricos, que están basados en elegir las condiciones de frontera 
apropiadas en la ecuación de Reynolds para predecir la distribución de presión a lo largo de la cavidad. 
En este trabajo se ha estudiado este fenómeno utilizando por primera vez la microscopía digital 
holográfica realizando medidas de alta resolución. Se ha adaptado un microscopio tradicional para 
convertirlo en un microscopio holográfico digital. Comparando dos hologramas, uno con burbuja y otro 
sin la burbuja, y conociendo la diferencia de índice de refracción, se pueden obtener medidas no solo 
del ancho de la burbuja (con una resolución de micras a partir de la amplitud de la onda reconstruida) 
sino también de su espesor (con una resolución de nanómetros a partir de la fase de la onda objeto 
reconstruida). Estos resultados sirven para discutir la validez de los modelos teóricos [16]. 
1.5.2 Montaje para generar la burbuja 
Para este estudio se generó una burbuja por medio del movimiento relativo entre una superficie 
plana y una superficie cilíndrica, con una pequeña cantidad de líquido viscoso entre ellas. Un corte 
transversal de esta geometría se observa en la Figura 1.23. En nuestro caso la superficie cilíndrica 
permanece estática mientras que la superficie plana se mueve en una dirección perpendicular al eje del 
cilindro. Se sabe que esta geometría es análoga a la geometría del anillo externo que rodea un pistón 
cilíndrico de un motor de combustión interna. Esta configuración ha sido utilizada en varios estudios 
tanto experimentales como numéricos acerca de la cavitación debido a su fácil fabricación [17]. 
                Figura 1.13. Generación de una burbuja de cavitación por medio del movimiento relativo entre una superficie cilíndrica y una plana con lubricante entre ellas. 
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Los materiales usados son piezas ópticas transparentes que permiten el paso de la luz. Estas 
piezas son de alta calidad, con un error en su forma menor que 50nm y una rugosidad menor a 1nm. La 
superficie cilíndrica es una lente plano-convexa con un radio de curvatura R=13.25mm, una altura de 
12.5mm y una longitud de L=25mm. Esta se adhiere a una superficie metálica que la mantiene fija y que 
cuenta con un agujero que permite el paso de la luz. 
Se utilizaron dos superficies planas, un portaobjetos de microscopio de 1mm de espesor y una 
pieza rectangular de zafiro transparente, de alta calidad y de 3mm de espesor. La superficie plana está 
adherida en una de sus caras a un soporte con un agujero que permite el paso de la luz (Figura 1.14). 
Este soporte se mueve por medio de un motor que se desplaza con una velocidad controlada constante, 
en un intervalo de 0 a 2.3mm/s y una aceleración de 1.5mm/s2. La otra cara de la superficie plana está 
totalmente sostenida por la película de aceite, la cual a su vez está en contacto con la lente cilíndrica. 
La superficie plana está en equilibrio con respecto a la superficie curva, evitando que se incline 
con respecto a la horizontal. Esta superficie (junto con su soporte) aplica una carga total de W=2.65N 
sobre la lente. La distancia mínima entre la superficie plana y la superficie cilíndrica ℎ௠௜௡ es del orden de 
los 200nm. El líquido viscoso utilizado es un aceite para lubricar maquinarias libre de aditivos con una 
viscosidad de 1.508Pa.s (20°). 
                                    Sin movimiento                                                               Con Movimiento 
(a)             (b) Figura 1.14. Esquema del soporte que genera la burbuja y permite su observación. (a) Sin movimiento, no hay burbuja. (b) Con movimiento, aparecen las burbujas. 
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1.5.3 Microscopio holográfico digital 
El montaje óptico se muestra en la Figura 1.15. Como fuente de iluminación se usó un diodo láser 
de Nd:YLF de longitud de onda λ=523nm. El láser se divide en dos haces mediante un cubo divisor 50/50. 
El sistema de la burbuja se ilumina con una onda plana y la luz transmitida por el sistema se convierte en 
el haz objeto, el cual es observado con un objetivo de microscopio 80X de apertura NA=0.55. El 
holograma se captura con una cámara CCD (4008x2672pixeles, 9µm/pixel). El haz de referencia es una 
onda divergente que entra en ángulo y cuyo origen se coloca en el plano de la apertura del sistema, por 
lo tanto se tiene una configuración DIPH. 
 Figura 1.15. Montaje experimental del microscopio holográfico digital.  
La Figura 1.16a muestra un holograma registrado con este montaje. En esta imagen se observan 
unos objetos con forma cónica que son los contornos visibles de las burbujas o cavidades. Según la 
teoría, aparecen múltiples cavidades con el fin de garantizar la continuidad del flujo [18]. Son cavidades 
de forma alargada cuya longitud puede medirse conociendo los aumentos del sistema, pero su 
profundidad y posición con respecto a las dos superficies es desconocida. Las burbujas que se muestran 
fueron generadas debido al movimiento de la placa que iba en dirección de arriba a abajo de la imagen. 
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                           (c)  Figura 1.16. (a) Holograma capturado. (b) Franjas de interferencia vistas haciendo un zoom digital del holograma. (c) Transformada de Fourier del holograma.  
En el holograma de un objeto transparente, sin nada que disperse la luz, se puede observar las 
franjas de interferencia, ya que en este caso no han sido alteradas por la presencia del moteado. 
Haciendo un zoom del holograma se aprecian efectivamente unas franjas inclinadas (Figura 1.16b). La 
reconstrucción del holograma se hace con el método de la transformada de Fourier. En la Figura 1.16c 
se muestra la amplitud del espectro de frecuencias del holograma, donde se aprecian la imagen virtual y 













Capítulo 1: Holografía digital  
33 
1.5.4 Resultados experimentales 
Corrección de la imagen 
La técnica de holografía digital se tiene la posibilidad de compensar numéricamente las 
aberraciones del sistema óptico [19], ya que se tiene acceso a la fase del frente de onda y este puede ser 
modificado eliminando la curvatura residual. 
La Figura 1.17a muestra un mapa de diferencia de fase obtenido a partir del holograma con 
burbujas y el holograma cuando no hay burbuja y solo está el líquido viscoso. En el mapa de fase se 
observan burbujas con una forma un poco diferente a la forma cónica anterior. Esto es debido a que se 
usó como objeto plano el portaobjetos cuya superficie no es de alta calidad y su rugosidad generaba 
perturbaciones aleatorias en el movimiento del flujo. La fase dentro de la burbuja es distinta a la fase en 
el líquido, lo que indica efectivamente un cambio de índice de refracción. Si se observan detenidamente 
los bordes de las burbujas, se aprecian unas franjas que son debidas a aberraciones del frente de onda. 
Cuando a la fase se le resta el correspondiente término cuadrático y se busca el plano de mejor enfoque 
se encuentran imágenes con los bordes de las burbujas bien definidos y sin las franjas que se observan 
en la imagen original (Figura 1.17b). 
(a)      (b) Figura 1.17. (a) Mapa de diferencia de fase. (b) Mapa de diferencia de fase donde se compensa la aberración esférica. 
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Longitud de la burbuja 
Las burbujas aparecen cuándo comienza el movimiento relativo de las superficies. Mientras no 
haya movimiento, entre las superficies solo habrá líquido. El tamaño de las burbujas depende de la 
velocidad. Tras un tiempo muy corto de aproximadamente 2 segundos después de haber comenzado el 
movimiento, el objeto plano alcanza una velocidad ݒ constante y aparecen cavidades múltiples estables 
mientras el movimiento permanezca constante. En la Figura 1.18 se observan mapas de diferencia de 
fase de las cavidades. Las burbujas se reconocen por tener una fase diferente al fondo. El valor de la fase 
del fondo (del líquido) es aproximadamente la misma en cada punto, indicando que no ha habido ningún 
cambio de espesor del lubricante, o si lo hubo habrá sido una cantidad constante a lo largo de toda la 
imagen. Pero en ese caso no es posible determinar cuánto cambio el espesor debido a que no se tiene 
una fase absoluta. 
             v=0.5mm/s  v=1mm/s  v=1.3mm/s  v=1.5mm/s 
             v=1.7mm/s  v=2mm/s  v=2.2mm/s  v=2.5mm/s Figura 1.18. Burbujas de diferente tamaño generadas con distintas velocidades.  
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En la figura se observa que las burbujas se alargan en la dirección del movimiento, la cual es 
perpendicular al eje del cilindro, y sus “puntas” comienzan en una línea paralela al eje del cilindro. Las 
burbujas aumentan su longitud a medida que la velocidad se incrementa. 
Dos conclusiones se pueden extraer de estas imágenes. En primer lugar, a velocidades más bajas, 
la cavitación es más irregular con una forma como "hojas de helecho" o "dedos" que se dirigen hacia el 
eje del cilindro contrarios hacia la dirección de movimiento. En segundo lugar, midiendo la posición de la 
línea de inicio de las cavidades, se puede observar que a medida que la velocidad disminuye, las 
burbujas se mueven hacia el eje del cilindro donde está la mínima distancia entre las superficies ℎ௠௜௡. 
Espesor de la burbuja 
Para una velocidad constante de 2.3mm/s aparecen las cavidades múltiples que se muestran en la 
Figura 1.19. Estas burbujas se han generado con la ventana plana de zafiro, cuya calidad óptica es alta y 
evita las fluctuaciones vistas en las burbujas anteriores. Nuevamente se observa que las burbujas 
comienzan a lo largo de una misma línea que es paralela al eje del cilindro. Además están igualmente 
espaciadas como sugiere la teoría [20] [21] [22]. El origen del eje vertical (ݕ = 0) se encuentra en el 
punto de espesor mínimo del lubricante ℎ௠௜௡, con lo que a medida que ݕ aumenta, la región entre las 
dos superficies aumenta. En las imágenes se observa que el espacio entre las burbujas se vuelve más 
pequeño cuando la distancia ݕ aumenta. Lo que significaría que hay una conservación de flujo másico, 
tal como los modelos lo plantean. 
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 Figura 1.19. Mapa de diferencia de fase de las cavidades. 
 
Las franjas que aparecen en el mapa de diferencia de fase se deben a la diferencia de índice de 
refracción entre el gas de la burbuja y el líquido lubricante. El cambio de fase que sufre el haz de 
iluminación al propagarse una distancia ݀(ݔ, ݕ) en la burbuja está dado por la ecuación 1.25. En el caso 
de suponer que el índice de refracción del aire en la burbuja es 1, el espesor de la burbuja podrá 
calcularse con la siguiente expresión: 
݀(ݔ, ݕ) = ఒଶగ ∆ఝ(௫,௬)[௡బିଵ]       (1.26) 
donde ݊଴ es el índice de refracción del líquido lubricante. En nuestros experimentos medimos el índice 
con un refractómetro y el resultado de la medida fue ݊଴ = 1.499. Lo que quiere decir que una franja 
equivale a un espesor aproximadamente de 2λ≈1µm. 
La Figura 1.20 muestra dos perfiles del espesor calculados a partir del mapa de fase. El perfil 
corresponde a las dos líneas que se indican en el mapa de fase de la Figura 1.19. Para calcular el espesor 
de la burbuja se hace un proceso de desplegado usual y se utiliza la ecuación 1.26. 
y 
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                                                      (a)                                                                                               (b) Figura 1.20. Espesor de la burbuja a lo largo de las líneas que se muestran en la figura 1.26. (a) Línea A-A´. (b) Línea B-B´. 
 
En la Figura 1.20a se observa que el espesor medido a lo largo de la línea A-A´ comienza en cero 
hasta que de repente salta hasta un valor de 0.3µm, esa es la posición donde empieza la burbuja. 
Después de este punto el espesor comienza a aumentar hasta 4.5µm y salta de nuevo a cero, en el punto 
donde acaba la burbuja. 
El perfil de espesor a lo largo de la línea B-B” (Figura 1.20b) muestra pequeñas variaciones del 
espesor que evidenciaría que el líquido se mueve haciendo pequeñas olas, arriba o abajo de la cavidad. 
Con lo que se podría pensar que la burbuja no está en contacto con por lo menos una de las superficies. 
Para encontrar el centro de la lente o punto de mínima distancia entre las superficies, se 
aprovecha el hecho de que el sistema puede moverse también en la dirección contraria. Si se cambia el 
sentido del movimiento, nuevas burbujas aparecerán en el lado opuesto con respecto al centro de 
forma simétrica. Si se superponen los dos mapas de fase se podrán ver los dos conjunto de burbujas. 
Para una velocidad de 1.5mm/s y -1.5mm/s se tienen los mapas que se muestran en la Figura 1.21a. 
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                                                                  (a)                                                                                               (b) Figura 1.21. (a) Dos mapas de fase superpuestos para las dos direcciones de movimiento. (b) Medida de espesor de la línea C-C´  
 
Una medida del espesor a lo largo de la línea C-C´ se muestra en la Figura 1.21b. En esta medida 
se observa que donde no hay burbuja el espesor medido es cero y cuando las burbujas aparecen 
comienzan a aumentar su espesor, tanto para las burbujas de un lado como para las del lado contrario. 
La simetría de los hologramas superpuestos permite estimar la posición de la línea de espesor mínimo 
del lubricante y la aparición de la cavitación en relación con esta línea. Pero lo más interesante de estas 
medidas es ver que el espesor encaja con la geometría de la superficie cilíndrica (R=13.25mm) como se 
observa en la Figura 1.21b donde se ha dibujado también la curvatura de la lente cilíndrica, una vez 
conocido su centro. Es claro que la curvatura del espesor de la burbuja es casi idéntica a la curvatura de 
la superficie cilíndrica. Estos resultados soportan la hipótesis que la burbuja está en contacto con la 
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1.6 Conclusiones 
En este capítulo se ha presentado la holografía digital como técnica de medida no invasiva capaz 
de recuperar frentes de onda numéricamente, a partir del registro de la interferencia entre una onda 
objeto y la onda de referencia. Si dos hologramas se registran en dos instantes de tiempo, se podrá 
encontrar la diferencia de fase entre ambas ondas. Dependiendo de la aplicación y de la geometría de 
registro, esta diferencia será proporcional a parámetros como desplazamiento del objeto, altura, grosor 
o índice de refracción.  
Se ha puesto a punto un sistema de holografía digital de doble longitud de onda para la medida de 
formas, que se va a utilizar para medir la forma de un modelo de vaso sanguíneo. 
Se ha diseñado y desarrollado un microscopio holográfico digital para estudiar el comportamiento 
de burbujas de cavitación. Con este sistema se ha medido no sólo la longitud de la burbuja sino también 
su espesor. Además con los resultados obtenidos se ha podido inferir información acerca de la posición 
de la burbuja con respecto a las superficies de contacto. 
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La trombosis venosa profunda (TVP) consiste en la formación de trombos o coágulos de sangre en 
el interior de los vasos sanguíneos, generalmente de las extremidades inferiores. Estos migran hacia el 
pulmón o el corazón, causando una obstrucción del flujo sanguíneo y produciendo patologías graves, 
como embolias pulmonares o incluso paros cardíacos. Los cambios estructurales de las células y tejidos 
implicados en la formación de un trombo son procesos bien entendidos [1]. Este conocimiento ha 
permitido desarrollar fármacos como terapia principal. No obstante, algunos pacientes presentan 
contraindicaciones a estos medicamentos, con lo cual los filtros anti-trombo se convierten en un 
tratamiento alternativo muy interesante. 
Los filtros anti-trombo son unos dispositivos médicos diseñados para atrapar los coágulos que 
viajan por la vena. Se fabrican con alambres delgados y flexibles de acero inoxidable. Su forma cónica 
(Figura 2.1) facilita la captura de los trombos permitiendo a su vez el flujo de sangre. Unos ganchos en el 
extremo final de las patas permiten la fijación del filtro a la vena, mientras que la cabeza del filtro 
impide que los trombos continúen fluyendo por el torrente sanguíneo. El especialista inserta el filtro en 
la vena cava inferior mediante una inserción percutánea, y pasados unos días lo retira. Existen 
diferentes estudios clínicos en la literatura donde se evalúa el rendimiento de estos dispositivos [2]. 
El diseño de filtros que minimicen las complicaciones y aumenten la eficacia de los mismos 
requiere el uso de herramientas numéricas que determinen la interacción filtro-flujo [3]. Existen 
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diversos modelos que simulan la hemodinámica y que deben ser validados experimentalmente [4], de 
ahí la importancia de realizar medidas experimentales. Algunas técnicas como los ultrasonidos, los rayos 
X o las resonancias magnéticas se utilizan para extraer información de interés de la mecánica de fluidos 
del sistema cardiovascular. Sin embargo, estas medidas tienen una limitación de resolución espacial y/o 
temporal que impide hacer una mejor comparación y validación con los modelos numéricos [5]. 
 
            Figura 2.1. Filtro anti-trombo tipo Günther-Tulip de 4 patas para vena cava.  
En este capítulo se utilizará la técnica PIV para evaluar el cambio del campo de velocidades en el 
interior de un modelo de vaso debido a la influencia de un filtro anti-trombo tipo Günther-Tulip (Figura 
2.1). Se analizará la diferencia entre los mapas de velocidades obtenidos con y sin filtro. Se estudiará 
también la influencia que ejerce la presencia de un modelo de trombo insertado en el filtro. Se 
compararán así mismo los mapas de velocidades obtenidos con distintos tipos de flujos (constantes y 
pulsados). Estos resultados servirían no solo para hacer un estudio experimental del comportamiento de 
los filtros sino también para validar modelos numéricos que simulan el sistema cardiovascular [6] [7]. 
A continuación se revisarán algunos conceptos de mecánica de fluidos centrándonos en el 
problema de un fluido laminar en un conducto cilíndrico. Seguidamente se revisarán los fundamentos de 
la técnica PIV, técnica muy usada para medir velocidades de fluidos. Finalmente se describirá el montaje 
experimental utilizado junto con los resultados obtenidos. 
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2.2 Flujo laminar en un conducto circular  
En este capítulo vamos a estudiar el comportamiento de un flujo laminar, estacionario, 
incompresible y uniformemente viscoso viajando en un conducto cilíndrico de sección circular, problema 
conocido como flujo de Poiseuille [8]. Antes de estudiar esta solución se revisarán algunos conceptos de 
mecánica de fluidos. 
2.2.1 Viscosidad, número de Reynolds y caudal 
Cuando en un fluido en movimiento se cumple que la tensión cortante τ (shear stress), es 
proporcional al gradiente de la velocidad (shear rate), se dice que el fluido es newtoniano. La constante 
de proporcionalidad es el coeficiente de viscosidad dinámica µ, propiedad física que mide la resistencia 
de un fluido al movimiento (Figura 2.2a), 
߬ = ߤ డ௨డ௬       (2.1) 
Muchas veces se trabaja con la viscosidad cinemática la cual se calcula a partir de la viscosidad 
dinámica µ y la densidad ρ de esta forma: 
߭ = ఓఘ       (2.2) 
Los fluidos que tienen una viscosidad que depende de la tensión cortante, se llaman fluidos no 
newtonianos (Figura 2.2b). 
 
                                                    (a)                                                                                                   (b) Figura 2.2. Esfuerzo cortante y viscosidad vs gradiente de velocidad, para (a) fluidos newtonianos y (b) no newtonianos. 
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La mayoría de los modelos numéricos, en primera aproximación, suponen la sangre como un 
fluido incompresible, homogéneo y newtoniano [9]. Los efectos no newtonianos se verían en vasos muy 
pequeños o con geometrías muy complejas, donde el esfuerzo cortante es pequeño y el gradiente de 
velocidad es grande [10] (ver Figura 2.2b). Por lo tanto, supondremos de ahora en adelante que vamos a 
trabajar con un fluido newtoniano. El principal parámetro que determina el comportamiento de los 
fluidos newtonianos es el número de Reynolds: 
ܴ݁ = ఘ௏௅ఓ = ௏௅జ        (2.3) 
donde ܸ y ܮ representan la velocidad y la longitud características del fluido,  su densidad y  ߭ su 
viscosidad cinemática. Valores pequeños del número de Reynolds (Re<2000) indica que se tiene un flujo 
laminar, mientras que valores altos (Re>3000) están relacionados con flujos turbulentos. Valores 
intermedios corresponden al régimen de transición. 
                                                                                        (a)                                                                             (b) Figura 2.3. (a) Caudal a través de una superficie. (b) Flujo viscoso incompresible en un conducto circular.  
El caudal o flujo volumétrico se define como el volumen de fluido que pasa a través de una 
superficie S por unidad de tiempo. Si la velocidad varía sobre la superficie y no es paralela a su normal 
(Figura 2.3a), el caudal se calcula como: 
ܳ = ׬ (ݒԦ ∙ ො݊) ݀ܣௌ      (2.4) 
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donde ො݊ es el vector normal a la superficie y ݒԦ es la velocidad local en la superficie. Para el caso del flujo 
en un conducto cilíndrico donde la sección transversal es circular, la velocidad sólo tiene componente en 
la dirección del eje del cilindro y solo depende de la distancia al eje, la ecuación (2.4) se transforma en: 
ܳ = 2ߨ ׬ ݒ௭(ݎ) ݎ݀ݎோ଴      (2.5) 
2.2.2 Flujo de Poiseuille 
Tenemos un flujo de Poiseuille cuando el flujo está completamente desarrollado en un conducto 
cilíndrico. En este caso la velocidad tendrá solo una componente axial que dependerá de la posición 
radial, de esta forma: 
ݒ(ݎ) = ∆௣௅ ଵସఓ (ܴଶ − ݎଶ)      (2.6) 
donde ∆p es la caída de presión a lo largo de una longitud L del conducto. El perfil de velocidad tiene 
una forma parabólica con su máximo está en el eje del cilindro (ݎ = 0), y velocidad nula en las paredes 
(ݎ = ܴ). Algunos resultados interesante se derivan de la ecuación anterior: 
ݒ௠á௫ = ∆௣௅ ோమସఓ       (2.7) 
ݒ௠௘ௗ௜௔ = ∆௣௅ ோమ଼ఓ = ௩೘ೌೣଶ      (2.8) 
En este caso el número de Reynolds y el caudal están dados por: 
ܴ݁ = ଶఘ௏೘೐೏೔ೌோఓ        (2.9) 
ܳ = ∆௣௅ గோర଼ఓ = గோమଶ ݒ௠௔௫      (2.10) 
Y el esfuerzo cortante o de cizalla en la pared depende del gradiente de velocidad: 
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߬௣௔௥௘ௗ = ߤ ቚడ௩డ௥ቚ௥ୀோ = ோଶ ∆௣௅ .     (2.11) 
Derivando la ecuación (2.6) se tiene que: 
߬௣௔௥௘ௗ = ோଶ ∆௣௅ .      (2.12) 
2.2.3 Caudal pulsado 
Cuando una masa de fluido es acelerada o desacelerada en el tiempo, el fluido no responde 
inmediatamente al cambio debido a su inercia [11]. Si la caída de presión entre dos extremos del tubo 
cambia en el tiempo, se habla de un fluido fluctuante o inestable. Un ejemplo es el flujo sanguíneo que 
presenta un comportamiento pulsátil debido al bombeo del corazón. 
El caudal y la caída de presión del sistema cardiovascular son funciones periódicas que se pueden 
aproximar, según la teoría de Fourier, a una suma de funciones senos y cosenos de diferente frecuencia 
más un término de orden cero. Por lo tanto, solucionar el problema de un flujo inestable se hace 
aproximando la caída de presión a una función armónica de frecuencia ߱, sabiendo que los siguientes 
armónicos tendrán la misma solución ya que las ecuaciones de momento que gobiernan el sistema bajo 
estudio son lineales. El resultado final será la suma de las soluciones de los demás armónicos. 
Un flujo laminar oscilante en un tubo se conoce como flujo de Womersley. Para su solución el 
gradiente de presión se suele representar con la siguiente forma compleja: 
ୢ୔
ௗ௭ = ℛ݁൫ܣ݁௜ఠ௧൯       (2.13) 
Esta es la representación para las funciones coseno, para las funciones seno se hallaría la parte 
imaginaria. Se puede demostrar que la solución está dada por: 
ݒ௭(ݎ, ݐ) = ℛ݁ ቂ௜஺ோమఓஐమ ቀ1 − ௃బ(చ)௃బ(ஃ)ቁ ݁௜ఠ௧ቃ     (2.14) 
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donde ܬ଴ es la función de Bessel de orden cero. 
Ω = ܴටఘఠఓ ,  Λ = ௜ିଵ√ଶ Ω,  ߫(ݎ) = Λ ௥௔  (2.15) 
El parámetro clave que determina si el comportamiento de un fluido en un tubo rígido de radio R 
es estable u oscilante, es el número de Womersley Ω. Cuando es pequeño, el término oscilante no se 
tiene en cuenta y la solución se reduce a los perfiles parabólicos de Poiseuille. Si Ω es grande la forma de 
los perfiles de velocidad difieren de una parábola. 
 
2.3 Fundamentos de la técnica PIV 
La velocimetría de imagen de partículas (PIV, Particle Image Velocimetry) es una técnica de 
medida muy utilizada en mecánica de fluidos para obtener dos componentes de la velocidad en un 
plano [12]. Para su implementación es necesario añadir partículas al fluido que sigan el movimiento del 
mismo sin perturbarlo. Se ilumina un plano del fluido con un haz laminar y se registra la luz difundida 
por las partículas en dos instantes de tiempo. El objetivo es medir el desplazamiento Ԧ݀ de las partículas 
y conociendo el intervalo de tiempo ߂ܶ entre las dos exposiciones, calcular la velocidad como ሬܸԦ =
Ԧ݀/∆ܶ. Una de las técnicas más utilizadas actualmente para hallar el desplazamiento local de las 
partículas es la correlación digital entre dos exposiciones [13]. 
Ya que el proceso a evaluar es dinámico, con el fin de no registrar un promedio temporal de las 
imágenes, se requiere “congelar” las partículas por medio de una iluminación pulsada. En caso de 
movimientos muy rápidos, el intervalo de tiempo entre los dos pulsos se hace muy corto (del orden de 
los microsegundos). 
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Para el análisis de las dos imágenes de PIV, éstas se dividen en ventanas de interrogación con un 
tamaño típico de 32x32píxeles. Para la misma ventana seleccionada en ambas imágenes, se calcula la 
función de correlación cruzada en dos dimensiones. Si no se ha perdido la correlación entre ellas, saldrá 
un pico notorio cuyo tamaño indica cuánto están correlacionados los datos y cuya posición, con 
respecto al centro de la función, indica cuánto se han desplazado en promedio las partículas. Una 
precisión sub-pixel en la medida se obtiene ajustando una zona alrededor del pico a un polinomio, 
normalmente un paraboloide, y encontrando la posición de su máximo. 
El ruido en la imagen hace que disminuya el pico de correlación y se confunda con otros picos, 
aumentando la posibilidad de asignar erróneamente su posición. Esto también puede ocurrir cuando 
hay gradientes de velocidad dentro de la ventana de interrogación, o cuando hay un movimiento de las 
partículas fuera del plano que hace que desaparezcan en alguna de las dos imágenes. Para minimizar el 
error se han desarrollado diferentes procedimientos donde la mayoría están dirigidos a seleccionar una 
ventana de interrogación óptima en la segunda exposición. Variaciones del tamaño, la posición e incluso 
la forma de la ventana pueden mejor el método de detección del pico, así como una búsqueda iterativa 
que vaya mejorando la precisión y la resolución espacial de los resultados en cada paso [14]. 
El procedimiento anterior se repite para todas las ventanas de interrogación definidas sobre las 
imágenes, generando un mapa de vectores desplazamientos. El desplazamiento máximo que se puede 
medir es del orden del tamaño de la ventana, y el mínimo será una fracción de pixel dependiendo del 
algoritmo de ajuste. Aumentando la ventana se aumenta el rango de medida pero se disminuye la 
resolución espacial. El desplazamiento óptimo de las partículas es de aproximadamente la cuarta parte 
del tamaño de la ventana de muestreo. 
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2.4 Montaje experimental 
En el montaje experimental se pueden distinguir dos partes principales: el circuito hidráulico, que 
intenta reproducir lo más fielmente posible un sistema cardiovascular real y el montaje óptico con el 
que se hacen las medidas. Ambos se van a describir a continuación. Aunque en esta parte no se 
utilizaron vasos sanguíneos reales, de ahora en adelante y por simplificar, nos referiremos al modelo de 
vaso sanguíneo como vaso. 
2.4.1 Modelo del sistema circulatorio 
El modelo de sistema circulatorio (Figura 2.4a) está compuesto principalmente por una bomba de 
pistón (Figura 2.4b) que simula flujos sanguíneos reales, un modelo de vaso (Figura 2.4c), tubos flexibles 
y rígidos junto con conectores (Figura 2.4e) para unir el vaso con la bomba, y un conjunto de medidores 




 (d)      (e) 
 (f) Figura 2.4 (a) Sistema circulatorio (los números señalan los puntos de medida). (b) Bomba CompuFlow. (c) Vena con conectores ubicada dentro de una cubeta transparente. (d) Medidor de caudal. (e) Conectores que ensamblan tubos de diferente diámetro. (f) Medidor de presión conectado por medio de un conector en forma de T. 
Sensor T 
300mm 
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La bomba de pistón (CompuFlow 1000 MR) controlada con ordenador, está diseñada para generar 
flujos volumétricos constantes con caudales que varían desde 0.01ml/s hasta 35ml/s [15]. Un estudio 
clínico con adultos sanos se puede encontrar en [16], donde se estudian los principales parámetros de 
las formas de onda del flujo sanguíneo. En particular, el caudal promedio encontrado en una arteria 
carótida para un adulto promedio en condiciones normales es de 6ml/s. El flujo volumétrico de la sangre 
varía en el tiempo debido al movimiento sistemático del corazón. La bomba de la que disponemos 
puede programarse con ondas fisiológicas típicas, como por ejemplo la que está presente en la arteria 
femoral, ubicada en el muslo, o la arteria carótida, en el cuello. La Figura 2.5 muestra la forma de estos 
caudales en función del tiempo. Estas curvas se caracterizan por comenzar cerca a cero, aumentar 
rápidamente hasta alcanzar un pico máximo y regresar a su estado inicial. La onda femoral (Figura 2.5a) 
tiene un flujo inverso en una parte del ciclo, mientras que la onda carótida (Figura 2.5b) es siempre 
positiva (flujo que viaja hacia adelante) [16]. La bomba reproduce estos ciclos a lo largo del tiempo de 
forma periódica. 
                                                           (a)                                                                                               (b) Figura 2.5. Caudal de las ondas fisiológicas que produce la bomba CompuFlow. (a) Femoral. (b) Carótida.  
En la Tabla 2.1 se muestran algunos parámetros de estas ondas indicados por el fabricante, para 
un caudal máximo de 20ml/s y una frecuencia cercana a 60 pulsaciones por minuto (frecuencia cardiaca 
normal en estado de reposo). 
Tabla 2.1. Parámetros de los caudales pulsados generados por la bomba CompuFlow 
Onda Periodo (ms) Flujo Prom (ml/s) Vol. Ciclo (ml) Femoral 840 2.377 1.997 Carótida 828 6.13 5.076 
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Se ha utilizado como modelo de vaso un tubo de silicona transparente y flexible de 300mm de 
largo, 12mm de diámetro interior y 16mm de diámetro exterior. El vaso está conectado por medio de dos 
tubos a la bomba. La Figura 2.4a muestra un esquema de este sistema en detalle. Gran parte de la 
tubería está conformada por tubos rígidos (diámetro interno=12mm, diámetro externo=16mm) que 
mantienen el diámetro constante y evita deformaciones bruscas de la tubería. Para tener un flujo 
completamente desarrollado en la zona de medida, la vena se coloca en una caja transparente acoplada 
a conectores que están fijos en la caja (Figura 2.4c). Para minimizar el efecto de los conectores sólo se 
evaluará el flujo en una zona central de 100mm. 
La presión y el caudal se miden por medio de sondas de presión y un caudalímetro situados en 
cuatro lugares diferentes del circuito (ver números en rojo en la Figura 2.4a), en la entrada (IN) y la 
salida (OUT) de la bomba, y en la entrada (ENT) y la salida (SAL) del vaso. La sonda de presión, de la casa 
AD Instruments [17], es un transductor de tecnología piezorresistiva. El caudalímetro, de la casa 
Transonic [18], tiene integrado un transductor de efecto Doppler. La densidad del fluido y la 
temperatura alteran el tiempo de tránsito de la señal de ultrasonidos, por lo que todos los sensores son 
calibrados bajo parámetros específicos. Los fabricantes indican un 10% de precisión en la medida del 
caudal. 
Disponemos un sistema de adquisición de señales (PowerLab hardware de ADinstruments + 
software Labchart [17]) que tiene cuatro canales de medida: uno para medir caudal, dos para medir 
presión y uno para capturar la señal que envía la cámara cuando comienza la captura (necesaria para 
sincronizar las medidas). Con el fin de adquirir las cuatro señales de caudal y las cuatro señales de 
presión para un mismo tipo de caudal, se realizan varias medidas independientes donde se intercambian 
los sensores manteniendo al menos uno de ellos fijo para posteriormente sincronizar temporalmente las 
medidas. 
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Se dispone de dos sensores de caudal (Figura 2.4d) calibrados para tubos flexibles de silicona de 
diámetros fijos. El de 6mm/9mm se coloca en el IN y OUT, y el de 12/16mm en ENT y SAL. Conectores 
especiales permiten conectar los tubos rígidos con los tubos flexibles (Figura 2.4e) donde se hará la 
medida de caudal. El medidor de presión se inserta en el circuito por medio de un conector en forma de 
T (Figura 2.4f). Dos extremos del conector permiten la continuidad del caudal en el circuito mientras que 
el otro extremo permite colocar el sensor. 
El filtro anti-trombo utilizado se muestra en la Figura 2.6a. Tiene una longitud de 50mm y consta 
de cuatro patas equidistantes entre sí unidas en un extremo, donde una terminación en gancho ayuda a 
la inserción y extracción del filtro. La flexibilidad del hilo metálico permite la adherencia a venas de 
diferentes tamaños ya que el filtro se adapta al diámetro del vaso. Los trombos se modelan basándose 
en observaciones de trombos reales [19]. Se construye un sólido simétrico con forma cónica de modo 
que el ángulo de su vértice se ajuste al ángulo de separación de los alambres del filtro. La base del cono 
es esférica produciendo una terminación suave (Figura 2.6b). Su largo es de 8mm, su ancho de 5mm y 
está hecho de polióxido de metileno. La Figura 2.6c muestran los modelos de trombos insertados en el 
filtro. 
                                                            (a)                                                              (b)                                                       (c) Figura 2.6 (a) Filtro anti-trombo utilizado en las medidas experimentales. (b) Modelo de trombo. (c) Filtro con trombo incrustado. 
 
Para simular la sangre se utiliza una mezcla en peso de glicerina (60%) y agua (40%). Esta mezcla 
presenta una densidad y viscosidad similares a la de la sangre, cuyos valores pueden encontrarse en la 
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Tabla 2.2. Un valor estándar de la viscosidad de la sangre para unas condiciones similares a las de este 
trabajo pueden encontrase en [10], donde se da un valor de la viscosidad de 10mPa·s. La mezcla se 
eligió porque su índice de refracción es similar al de los tubos de silicona, es decir, estaremos trabajando 
con líquido de índice. De esta forma se minimizan distorsiones introducidos por la diferencia de índice 
entre las paredes del modelo y del líquido. 
Tabla 2.2. Parámetros del modelo de sistema circulatorio. 
Fluido Composición 40% agua destilada, 60% glicerina (en peso). Índice de refracción a 20ºC 1.4185 Densidad ρ(20ºC) 1157.6 kg/m3 Viscosidad µ(20ºC) 10.911 mPa.s [20] Partículas Material Orgasol® (Poliamida). Diámetro 10±3 μm. Bomba Modelo CompuFlow 1000 MR. Rango de trabajo 0.01 to 35 ml/s. Filtro anti-trombo Tipo Para vena cava inferior. Material Conicromo Co-20Cr-16Fe-15Ni-7Mo. Longitud 50mm.  
Para seguir el flujo se han utilizado como trazadores partículas esféricas de polipropileno de 10 
m de diámetro que se dispersan y disgregan en la mezcla con la ayuda de un agitador de ultrasonidos. 
Estas partículas poseen micro-porosidades (desde 1 a 20 m2/g [21]) que hacen que las partículas tengan 
una densidad baja y puedan seguir el flujo con una menor resistencia. 
2.4.2 Montaje óptico 
Para llevar a cabo las medidas de PIV de alta velocidad se utilizó un sistema cuyo esquema se 
muestra en la Figura 2.7. 




        (c) Figura 2.7. Montaje experimental. (a) Vista superior. (b) Vista lateral. (c) Fotografías del montaje experimental. 
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Como fuente de iluminación se empleó un láser de alta velocidad de doble cavidad New Wave 
Pegasus, (Nd:YLF bombeado con un diodo). La luz del láser se lleva por medio de un brazo óptico hasta 
el vaso. Este brazo no es más que un conjunto de espejos que transmiten el haz de forma segura y fácil. 
A la salida del brazo óptico, un conjunto de lentes esféricas y cilíndricas produce un plano de luz con un 
grosor de menos de 1mm y un ancho de 85mm, que iluminará desde arriba el plano central de la vena 
(Figura 2.7b). 
Tabla 2.3. Parámetros del montaje experimental PIV alta velocidad. 
Láser Tipo Estado sólido Nd:YLF. Longitud de onda 527 nm. Frecuencia de repetición máxima 10 KHz. Energía del pulso a 1KHz 10 mJ.  Ancho del pulso a 1KHz <120ns Cámara Modelo Photron Fastcam SA2. Resolución 2048x2048 pixeles, 12-bit. Tamaño del pixel 10μm x 10μm. Frecuencia de adquisición  1000 imágenes/seg Objetivo Modelo Nikon Micro-Nikkor 105. Distancia focal 105 mm. Apertura f/32 - f/2.8  
Un objetivo fotográfico Nikon Micro-Nikkor de 105mm, forma la imagen del plano iluminado en 
una cámara de alta de velocidad Photron Fastcam SA2, que puede grabar hasta 1000 imágenes por 
segundo con el sensor completo. La cámara y los medidores de presión y caudal están sincronizados 
para tomar datos en el mismo instante de tiempo. Los parámetros más relevantes del montaje 
experimental óptico se resumen en la Tabla 2.3. 
Para eliminar reflexiones en las paredes de la vena y la distorsión que se produce al observar a 
través de una superficie curva transparente con líquido en su interior, la vena se sumerge en una caja 
transparente de metacrilato repleta de líquido de índice. 
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2.5 Resultados experimentales 
2.5.1 Toma de datos y análisis PIV 
En la Figura 2.8a se muestra un ejemplo de las imágenes de PIV obtenidas del plano central del 
vaso, donde las dos franjas horizontales brillantes corresponden a las paredes superior e inferior. En 
medio de éstas se observan las partículas suspendidas en el líquido. 
                                              (a)                                                                                                                  (b) Figura 2.8. (a) Imagen PIV, se muestra un zoom donde se visualizan las partículas. (b) Escala proyectada en el plano capturado. 
 
Como primer paso, es importante conocer los aumentos del sistema óptico. La forma tradicional 
de calcularlos consiste en capturar la imagen de una escala y encontrar la relación entre su tamaño en el 
plano objeto y el tamaño de su imagen en la cámara. Como en este caso es difícil colocar la escala en el 
interior de la vena con líquido se optó por colocar sobre la parte superior de la vena una red milimétrica 
impresa sobre papel translúcido. La escala proyecta una sombra en la imagen tal y como se muestra en 
la Figura 2.8b. Como cada marca de la escala está separada 1mm, se puede hallar la correspondencia 
entre milímetros y pixeles (1mm->85px). Usando el tamaño del pixel, se pueden calcular los aumentos 
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Se eligió trabajar con aumentos casi unidad porque permiten visualizar todo el diámetro del vaso 
y una longitud de 24mm, con una alta resolución espacial. Así mismo, se pueden medir los diámetros 
externo e interno, cuyos valores nominales son 16mm y 12mm respectivamente. Las medidas 
experimentales concuerdan con sus valores nominales. 
Para poder visualizar todo el filtro sin cambiar los aumentos y mantener una resolución espacial 
alta, se registran cinco regiones consecutivas del vaso moviendo lateralmente la caja que lo contiene 
una distancia de 20mm. Al ser esta distancia menor que los 24mm que se observan se facilita el 
solapamiento digital de las imágenes. Para solapar las imágenes, primero se binarizan (Figura 2.9a) y a 
continuación se aplica un filtro pasa alta que detecta los bordes y permite unir las imágenes en altura 
(Figura 2.9b). 
                                                                                       (a)                                                               (b) Figura 2.9. Extracción de bordes. (a) Binarización de la imagen. (b) Filtro pasa alta. 
 
El resultado del solapamiento de las cinco imágenes se muestra en la Figura 2.10. Se visualiza una 
zona amplia del vaso de modo que se pueden estudiar las regiones antes y después del filtro. En la 
imagen se pueden distinguir las cinco regiones de solapamiento, porque hay diferencias en la 
iluminación. Aunque en la foto no se aprecia claramente, el filtro se ha colocado de forma simétrica con 
sus cuatro patas en contacto con las paredes. 
12mm 
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 Figura 2.10. Imagen PIV del plano central de la vena con el filtro anti-trombo dentro. Esta imagen es el resultado de combinar 5 imágenes consecutivas. 
 
El proceso de toma de imágenes se explica a continuación. Para enfocar la imagen se abre la 
apertura al máximo (f/2.8) y se baja la potencia de los láseres para no saturar la cámara. De esta manera 
la profundidad de enfoque disminuye, lo que permite enfocar mejor el plano iluminado. Las imágenes se 
registran con una apertura de f/22. Una apertura pequeña hace que el tamaño de las imágenes de las 
partículas aumente, ya que para partículas pequeñas (diámetro<10µm) el tamaño de su imagen de viene 
limitado por la difracción y depende de los aumentos M, la distancial focal f, la longitud de onda  y la 
apertura D de esta forma [13]: 
݀௘ ≈ 2.44(1 + ܯ) ௙஽ ߣ     (2.16) 
En nuestro caso particular, el tamaño de las imágenes de las partículas es de 49ߤ݉ que equivalen 
a 5 ݌݅ݔ݈݁݁ݏ. La medida experimental del tamaño de la imagen de las partículas está en concordancia con 
este valor. 
Secuencia de adquisición 
Un esquema de la secuencia de adquisición se muestra en la Figura 2.11, donde se presenta el 
momento de emisión de los pulsos de cada láser (A y B) con respecto al momento de adquisición de la 
cámara. La cámara se sincroniza con el láser para adquirir en dos cuadros (frames) distintos los dos 
pulsos (nA y nB), los cuales están separados un intervalo ΔTAB que se puede controlar. La frecuencia de la 
100mm 
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cámara se fija a 500imágenes/s (∆tcam=2ms) y la frecuencia de cada láseres se fija en 250Hz 
(∆TA=∆TB=4ms). 
 Figura 2.11. Secuencia de adquisición para la captura de imágenes PIV.  
Pese a que la máxima velocidad de adquisición con el sensor completo es de 1000imágenes/s, se 
decidió trabajar con la cámara a 500imágenes/s ya que de esta forma se pueden conseguir diferentes 
tiempos de PIV. En el caso de utilizar las imágenes correspondientes a los pulsos nA y nB, el tiempo PIV 
será de 1ms (∆TAB1). En caso de utilizar las imágenes correspondientes a nB y (n+1)A, el tiempo PIV será 
3ms (∆TAB2). Y en el caso de utilizar los pulsos del mismo láser nA y (n+1)A, se tendría un tiempo de 4ms 
(∆TB). De esta forma dependiendo de la velocidad del flujo se escoge la opción más adecuada de las tres. 
Análisis PIV 
Los campos de velocidades se obtienen con Davis7.2, un software comercial de LaVision [22]. Este 
software permite hacer un pre-procesado de las imágenes que incluye la eliminación de grandes 
fluctuaciones de intensidad, la inversión de colores o la normalización de la intensidad, todo ello con el 
fin de reducir ruido y aumentar la calidad de la imagen. La elección de cada opción dependerá de la 
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calidad de las imágenes y en nuestro caso fue suficiente con una eliminación del fondo. Para ello se halla 
el promedio de las imágenes de una serie, cuyo resultado se muestra en la Figura 2.12a. Esta imagen 
corresponde al fondo que se restará de todas las demás imágenes. La Figura 2.12b muestra el resultado 
de esta operación, donde puede comprobarse que las partículas trazadoras se aprecian mejor, lo que 
mejora la detección de las mismas. 
                                                                                  (a)                                                                      (b) Figura 2.12. (a) Promedio de una serie de imágenes. (b) Resultado de restar el promedio a una imagen. 
 
Para el cálculo de los campos de velocidades el software permite realizar dos tipos de 
procedimiento denominados respectivamente serie temporal y suma de correlaciones. Con la opción 
serie temporal se obtienen mapas de velocidades instantáneos a partir de dos imágenes capturadas en 
un intervalo de tiempo conocido. Las imágenes se dividen en ventanas, cuyo tamaño puede elegir el 
operador, y se calcula la correlación cruzada entre ellas. El pico de la función de correlación proporciona 
información sobre el desplazamiento de las partículas en esa ventana. El tamaño de esta ventana define 
el tamaño de la malla del campo de vectores. Ventanas grandes se usan para desplazamientos grandes y 
viceversa. Se puede utilizar el desplazamiento promedio encontrado en cada ventana como una primera 
estimación. Para refinar los resultados, en un segundo paso se elige una nueva ventana generalmente 
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más pequeña. Esta estará desplazada en la segunda imagen una cantidad que depende del valor del 
desplazamiento promedio hallado en el primer paso. 
La segunda opción, suma de correlaciones, se utiliza para estimar un campo de velocidades 
promedio. Ésta opción es conveniente para flujos estacionarios y/o en el caso de tener imágenes con 
mucho ruido o con poco sembrado. La idea es capturar varias imágenes para un mismo campo de 
velocidad y promediar. El promedio se puede realizar en cualquier paso del algoritmo: se pueden 
promediar las imágenes, las correlaciones instantáneas o los campos de velocidad instantáneos. Sin 
embargo, en [23] se demuestra que el resultado óptimo se obtiene cuando se calcula el promedio de las 
funciones de correlación instantáneas. Cada función de correlación calculada tiene un ruido inherente, 
este ruido se reduce al promediar varias funciones incrementando la relación señal ruido. 
En el caso de un caudal constante se utilizó la opción suma de correlaciones registrando una serie 
de 100 imágenes PIV. En el caso de un caudal pulsátil se utilizó la opción serie temporal. 
2.5.2 Flujo estacionario constante 
En primer lugar se llevaron a cabo medidas de la velocidad en el vaso con un flujo estacionario. Si 
se supone que el flujo es de Poiseuille, para un caudal de 20ml/s, un radio de 6mm y los valores de 
densidad y viscosidad de la mezcla, se encuentra una velocidad máxima de 354mm/s y un número de 
Reynolds de 225. Por lo tanto nos encontramos en régimen laminar. Se hicieron inicialmente medidas 
con el vaso sin el filtro. Se programó la bomba para producir un caudal constante de 20ml/s y se 
tomaron medidas del caudal tanto con el sensor como con los datos de PIV. 
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 Figura 2.13. Mapa de velocidad en el plano central de la vena para un caudal de 20ml/s. 
 
La Figura 2.13 muestra el mapa de velocidades obtenido con el análisis PIV (suma de 
correlaciones). Las imágenes PIV se analizaron dividiéndolas inicialmente en ventanas de 128x128 
pixeles y en ventanas de 64x64 pixeles en un segundo procesado. Las ventanas tenían una superposición 
de 50%, lo que proporciona una resolución espacial de 0.38mm. En la figura sólo se presentan algunos 
vectores con el objetivo de tener una mejor visualización de los perfiles. Se observa que a lo largo de la 
vena los perfiles no cambian. La velocidad es máxima en el eje central y decrece hasta anularse en las 
paredes de la vena. Además se comprueba que los perfiles tienen la forma parabólica que se esperaba 
(Figura 2.14a). Por otro lado la componente vertical de la velocidad es prácticamente nula, lo que 
confirma que el flujo está bien desarrollado y es de Poiseuille. 
El error de las medidas debido al ruido se puede calcular con el valor cuadrático medio de los 
desplazamientos. Para nuestros datos es de rms=0.1px, el cual está de acuerdo con los errores típicos en 
experimentos de PIV [24]. Transformando el rms en milímetros utilizando los factores de escala y 
dividiendo por el tiempo PIV el error debido al ruido es de 2mm/s. 
Promediando las velocidades vx máximas de cada perfil obtenemos un resultado de (370±2)mm/s, 
que utilizando la ecuación (2.10), permite obtener un valor de caudal de 20.9ml/s. Estos valores difieren 
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de los valores nominales para la velocidad y el caudal en un 4%. Sin embargo el caudalímetro registra un 
valor de 22.5ml/s que difiere en un 12.5% del valor nominal fijado por la bomba. 
El caudalímetro está calibrado con una precisión del 10% para unas condiciones concretas de 
tubos, líquido y temperatura. La temperatura no la controlamos en los experimentos lo que justifica esa 
diferencia mayor de ese 10%. Ello significa que no podemos usar el caudalímetro para conocer el valor 
exacto del caudal pero sí será útil para conocer el perfil del mismo. Dado que la medida del caudal 
obtenido con PIV coincide bien con el valor constante fijado en la bomba, utilizaremos la relación entre 
el valor nominal de 20ml/s y el valor medido por el caudalímetro (22.5ml/s) para re-escalar los datos del 
experimento. 
La Figura 2.14a muestra la componente ݔ de la velocidad para una posición (ݔଵ = 0݉݉) a lo largo 
de la vena. La posición del eje del cilindro (ݎ = 0) se obtiene con el valor medio de las posiciones de los 
bordes que se han detectado previamente. En esos bordes se impone ݒ = 0. El caudal se puede 
encontrar a partir de los perfiles de velocidad resolviendo numéricamente la ecuación (2.5). La integral 
discreta se realiza como sigue: 
ܳ = 2ߨ ∑ ݒ(ݎ௜) ∗ ݎ௜ ∗ ∆ݎே௜ୀଵ       (2.17) 
donde ܰ es el número de datos que se tiene y ∆ݎ la separación de los mismos. Dado que los perfiles 
tienen un eje de simetría (ݎ = 0), las velocidades correspondientes a cada posición radial ݎ௜ y −ݎ௜ se 
promedian obteniéndose una velocidad ݒ(ݎ௜) correspondiente a la posición radial ݎ௜. 
El caudal para cada perfil a lo largo de la vena se calcula y se muestra en la Figura 2.14b. Se 
encuentra un caudal promedio de (20.9±0.5)ml/s que coincide con el valor calculado anteriormente. 
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                                                                     (a)                                                                                       (b) Figura 2.14. (a) Perfil de velocidad en uno de los extremos de la vena. (b) Caudal medido a lo largo de la vena. 
 
Filtro anti-trombo 
A continuación pasamos a medir el flujo en la vena con el filtro anti-trombo y con un caudal 
constante de 20ml/s. El mapa de velocidades encontrado se muestra en la Figura 2.15 [6]. La Figura 
2.15a muestra un mapa de vectores donde cada color indica el valor de la componente vx. Existen 
regiones donde no hay datos ya que tanto las reflexiones como la sombra de la cabeza del filtro impiden 
hacer medidas. La Figura 2.15b muestra líneas de nivel de la componente vy de la velocidad, donde su 
valor es cero excepto en los puntos cercanos a la cabeza del filtro.  
Estos mapas muestran cómo se modifica el flujo al encontrarse con un obstáculo. Se observa que 
los perfiles de velocidad (Figura 2.15b) son inicialmente parabólicos y se mantienen así hasta cerca de la 
cabeza del filtro. Sin embargo, a medida que el fluido se acerca al filtro su velocidad máxima comienza a 
aumentar como indica los colores de los vectores que van moviéndose al rojo. Esto es debido a la 
presencia del obstáculo (la cabeza del filtro), que obliga al fluido a bordearlo apareciendo una 
componente vertical en la velocidad (Figura 2.15b) y un mínimo de velocidad en el centro del vaso 
después del filtro. 
 Capítulo 2: PIV de alta velocidad aplicado a un modelo de vaso sanguíneo  
67 
(a) 
(b) Figura 2.15. Mapa de velocidad al interior de la vena con el filtro en su interior. (a) Mapa de vectores Vx. (b) Líneas de nivel Vy. 
 
La Figura 2.16 muestra algunos perfiles de velocidad vx en tres posiciones diferentes a lo largo del 
vaso (antes, en y después del filtro). El perfil en ݔ=19.35mm es un perfil parabólico que cumple la ley de 
Poiseuille (ecuación 2.6) lo que indica que no se ha visto todavía influenciado por el filtro que está aguas 
abajo. El perfil en ݔ=50.8mm sigue siendo parabólico pero ya no cumple la ley de Poiseuille. Este perfil, 
que corresponde a una posición entre las patas del filtro, es más estrecho y alto lo que implica que el 
filtro ya está modificando el flujo. El perfil aguas abajo del filtro (ݔ=83.72mm) muestra la reducción de la 
velocidad en el eje del vaso, consecuencia del punto de estancamiento producido por la cabeza del 
filtro. El hecho de que el perfil muestre una ligera falta de simetría en vertical indica que el filtro está 
levemente desplazado en vertical con respecto al centro de la vena. 
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                                         (a)                                                                    (b)                                                              (c) Figura 2.16. Perfiles de velocidad en diferentes posiciones de la vena. (a) Antes del filtro. (b) En el filtro. (c) Después del filtro.  
El caudal correspondiente a estos perfiles, calculado según la ecuación (2.17), da unos valores de 
18.7ml/s, 19.4ml/s y 20.3ml/s respectivamente, que concuerdan razonablemente con el valor nominal. 
Filtro anti-trombo + trombo 
Finalmente, se realizaron medidas en la vena con el filtro anti-trombo y el modelo de trombo 
insertado en él. El mapa de velocidades resultante se muestra en la Figura 2.17. Nuevamente se observa 
cómo la velocidad vx máxima se incrementa cuando el flujo se acerca al obstáculo (cabeza del filtro y 
trombo). En este caso el trombo interrumpe el flujo, el cual debe desviarse de forma abrupta 
rodeándolo (Figura 2.17b). Se observa que no lo rodea de forma simétrica ya que se ve que el trombo no 
está centrado en el vaso. En esta región la velocidad se incrementa considerablemente debido a que 
disminuye el área, de esta forma aumenta el estrés en esta parte de la pared. La Figura 2.17(c-d-e) 
muestra los perfiles de la velocidad en tres posiciones distintas a lo largo del vaso y que muestran lo 
explicado anteriormente. Los caudales correspondientes a estos perfiles son 20.8ml/s, 21ml/s y 19.7ml/s, 
respectivamente. 




                                         (c)                                                                 (d)                                                                (e) Figura 2.17. Mapas de velocidades del vaso con el filtro y un modelo de trombo. (a) Mapa de vectores Vx. (b) Líneas de nivel Vy. Perfiles de velocidad (c) Antes del filtro. (d) En el filtro. (e) Después del filtro. 
 
Con el fin de observar la influencia del filtro y del trombo en el flujo, se comparan los mapas de 
velocidades con filtro y con trombo, con el mapa de velocidad sin obstáculos. Para ello se calcula la 
diferencia entre el valor de la componente Vx local de cada mapa. La Figura 2.18a muestra la resta entre 
el mapa sin filtro y el mapa con filtro. Antes del filtro la diferencia es cero, lo que indica que el fluido no 
se ve afectado por el filtro. Cuando el fluido se acerca al filtro, comienza a aparecer una diferencia de 
valor negativo, lo que indica que los perfiles cuando está el filtro comienzan a crecer. 
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 Figura 2.18. (a) Diferencia entre la Vx medida y la Vx esperada sin el filtro. (b) Diferencia entre mapa con filtro+trombo y velocidad sin obstáculos. 
 
2.5.3 Flujo pulsátil 
Ahora se estudian algunos de los flujos fisiológicos que produce la bomba para ver el efecto del 
filtro y el trombo en el flujo. En primer lugar se analizarán las propiedades de las ondas que proporciona 
la bomba. En la Figura 2.19 se muestran medidas experimentales de presión y de caudal tomadas con 
los sensores correspondientes a una onda femoral generada con los parámetros de la Tabla 2.1. El pulso 
de caudal tiene un máximo global (A=18.27ml/s), seguido por un valle de caudal negativo (B=-1.56ml/s) 
y alcanzando un máximo local positivo (D=1.7ml/s), como lo muestra la línea continua de la Figura 2.19a. 
El perfil es muy parecido al perfil programado en la bomba (Figura 2.5a). En la Tabla 2.4 se muestra el 
valor del caudal promedio, el volumen que fluye en un ciclo, el tiempo donde ocurre el caudal máximo y 
su valor. 
La presión se observa en la línea punteada. Se puede observar que ambas señales son similares 
pero están desfasadas entre sí. 
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                                          (a)                                                                   (b)                                              (c) Figura 2.19. Onda femoral. (a) Caudal y presión a la salida de la bomba. (b) Caudal y (c) presión en los cuatro puntos de medida: entrada y salida de la bomba, y entrada y salida de la vena.  
La Figura 2.19b muestra el caudal medido en los cuatro puntos de interés: en la entrada (IN) y la 
salida (OUT) de la bomba, y en la entrada (ENT) y la salida (SAL) del vaso. La onda ha viajado a lo largo de 
360cm de tubería desde su medida inicial (OUT en verde) hasta la última medida (IN en rojo). Lo primero 
que se observa es que la forma de las ondas va cambiando a lo largo del circuito. La onda en la entrada 
del vaso aún conserva su pequeño pico local a la derecha de la onda. Después de pasar por 190cm de 
tubería, el pico ha disminuido aunque quedan vestigios del mismo. Y tras haber pasado el vaso de 30cm 
el pico ha desaparecido completamente. Lo mismo sucede con el pico máximo, a medida que la onda 
recorre el sistema, el pico máximo va disminuyendo. La tendencia de la onda es a perder sus 
componentes de alta frecuencia, pero manteniendo el área bajo la curva, ya que éste representa el 
volumen del ciclo. 
Tabla 2.4. Onda femoral. Parámetros experimentales para el caudal.  Flujo Prom (ml/s) Vol. Ciclo (ml) tmax (ms) Amplitudmax (ml/s) QOUT 2.465 2.072 380 18.272 QENT 2.362 1.986 399 16.296 QSAL 2.341 1.968 455 13.635 QIN 2.466 2.073 479 15.555  
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Una medida de cuantitativa de los parámetros que caracterizan estas cuatro ondas de caudal se 
observa en la Tabla 2.4. Se verifica que tanto el caudal promedio como el volumen desplazado en cada 
ciclo permanecen constantes en los cuatro puntos de medida. También se observa el comportamiento 
del pico en cada punto de medida. Se observa el desplazamiento que va sufriendo del pico. Esto se debe 
a que el cambio de caudal no es instantáneo sino que, debido a la inercia del flujo, la onda tarda un 
tiempo en alcanzar cada punto de la tubería. 
Tabla 2.5. Onda femoral. Parámetros experimentales para la presión.  Presión Prom (mmHg)  tmax (ms) Amplitudmax (mmHg) POUT 12.777  350 66.845 PENT 10.558  370 48.613 PSAL 9.271  378 47.232 PIN 6.114  386 34.047  
La características medidas de la onda de presión en los cuatro puntos del circuito (Figura 2.19c) se 
muestran en la Tabla 2.5. Nuevamente se aprecia un desplazamiento del pico en cada medida. Pero en 
este caso la presión promedio disminuye conforme se avanza en la tubería, lo que indica una caída de 
presión, producida por la viscosidad del fluido. 
Medidas de velocidad 
La Figura 2.20 muestra la evolución temporal de los mapas de velocidad en el plano central del 
vaso cuando se ha programado una onda femoral (Figura 2.5a) de 10ml/s de caudal máximo. Se miden 
los campos de velocidades a intervalos de 4ms a lo largo de todo el ciclo en una zona de 12mm de 
longitud del vaso. Se observa que los perfiles de velocidad son constantes en toda la zona pero muy 
diferentes de unos puntos a otros del ciclo, yendo desde perfiles planos de velocidad positiva máxima 
(90mm/s) a perfiles planos de velocidad negativa (-20mm/s) pasando por perfiles con velocidades tanto 
positivas como negativas (t=720ms). 






Figura 2.20. Evolución temporal de los mapas de velocidad en el interior del vaso para una onda femoral. 
 
La Figura 2.21 muestra los perfiles de velocidad para un punto del vaso, junto con su posición en 
el perfil de caudal calculado, según la ecuación (2.17), a partir las velocidades medidas 
experimentalmente. Al comienzo del ciclo, cuando el caudal es pequeño, se observan perfiles de 
velocidad planos (o con dos picos o valles) y de valores pequeños (10mm/s) comparados con los perfiles 
de velocidad máximos (90mm/s) encontrados en el ciclo. A mitad del ciclo, coincidiendo con el pico de 
caudal (t6), se observa un aumento repentino de las velocidades, con unos perfiles planos muy 
diferentes de las parábolas encontradas para condiciones de caudal constante. Después de alcanzar el 
pico el caudal empieza a disminuir y los perfiles tienden a volverse parabólicos (t7). Cuando sigue 
disminuyendo el caudal, los perfiles vuelven a perder esa forma parabólica formándose un valle cerca de 
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ambas paredes (t8-t11). Los perfiles se vuelven negativos hasta un mínimo, que coincide con el mínimo 
del caudal (t10), a partir del cual vuelven a hacerse menos negativos hasta volver a los valores iniciales. 
                                                               (a)                                                                                           (b) Figura 2.21. (a) Perfiles de velocidad en diferentes puntos del ciclo para la onda femoral. (b) Caudal medido a partir de los datos de PIV.  
Se han medido también los campos de velocidades para una onda carótida y para una función 
seno. La Figura 2.22 compara los perfiles de caudal obtenidos para los tres flujos pulsátiles a partir de las 
medidas de velocidades con los medidos directamente con el caudalímetro en la entrada de la bomba 
(QIN). Se observa que, para los tres flujos, hay un acuerdo cualitativo entre ambos perfiles de caudales 
con un desfase entre ellos cuyo valor depende del tipo de flujo, siendo mínimo en la función seno. El 
desfase es debido a que el caudal está medido en puntos diferentes del circuito. El caudal promedio 
obtenido para cada perfil (Tabla 2.6) indica un buen acuerdo entre las dos señales. 
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                                     (a)                                                              (b)                                                                (c) Figura 2.22. Caudales medidos con los sensores (QIN) y el calculado con los datos PIV (QPIV). (a) Onda femoral. (b) Onda carótida. (c) Función seno. 
 
Con estos experimentos se ha comprobado que efectivamente, en diferentes instantes del ciclo se 
obtienen mapas de velocidades diferentes, como consecuencia de los cambios temporales de presión y 
caudal (teoría de Womersley). 
Tabla 2.6. Caudal promedio medido con PIV y con caudalímetro.  QPIV prom (ml/s) QIN prom (ml/s) Femoral 2.608 2.640 Carótida 6.172 6.419 Seno (medio ciclo)    
Finalmente, se han medido los campos de velocidades con los tres flujos pulsátiles cuando se 
inserta el filtro antitrombo con y sin el trombo. La Figura 2.23 muestra la evolución de los perfiles de 
velocidad en diferentes regiones del vaso para el caso del filtro con trombo, para los tres flujos 
programados para un caudal máximo de 20ml/s. Los datos correspondientes a una línea antes del filtro 
(línea 1), que corresponden al flujo sin perturbar, muestran que los perfiles correspondientes a la onda 
femoral son totalmente diferente de los que corresponden a la onda carótida y a la función seno, los 
cuales son de tipo parabólico en todos los puntos del ciclo. Los perfiles correspondientes a una línea en 
el filtro (antes del trombo) son similares a los de la línea 1 y muestran las zonas donde las patas del filtro 
bloquean la visión del plano del fluido impidiendo tener medidas. Los perfiles correspondientes a la 
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línea después del filtro (línea 3) muestran una perturbación asimétrica en todos los casos de la onda 
carótida, como corresponde a que el caudal siempre es positivo, es decir, el obstáculo se encuentra 
siempre aguas abajo. En cambio, en la función seno, se encuentran perturbados los perfiles en los que el 
filtro se encuentra aguas abajo (velocidades positivas) y no se modifican aquellos en los que el filtro se 
encuentra aguas arriba (velocidades negativas). Aunque menos obvio, algo similar ocurre en la onda 
femoral en la que hay velocidades positivas y negativas. 
 
                         Línea 1                                      Línea 2                                   Línea 3 




   
SENO 
 
Figura 2.23. Evolución de los perfiles de velocidad para los diferentes caudales. Línea 1: antes del filtro. Línea 2: en el filtro. Línea 3: después del filtro.  
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2.6 Conclusiones 
El propósito de este capítulo era establecer la influencia en un modelo de flujo de sanguíneo de la 
presencia de un filtro anti-trombo por un lado, y del sistema formado por el filtro con un trombo.  
Para ello se ha diseñado y puesto en marcha un modelo de sistema cardiovascular que incluye, 
entre otros elementos, una bomba de pistón que simula un corazón, un modelo de vaso sanguíneo y 
distintos medidores de caudal y presión que permiten monitorizar el flujo. 
Se ha puesto a punto la técnica de PIV de alta velocidad, adaptando el montaje óptico para 
obtener el campo de velocidades en el plano central del modelo de vaso sanguíneo. 
En primer lugar se ha obtenido el mapa de velocidades en un modelo de vaso sanguíneo sin filtro 
anti-trombo para un flujo de caudal constante. Se ha comprobado que el campo de velocidades 
corresponde a un flujo de Poiseuille. Se ha determinado que el error asociado a nuestras medidas de la 
velocidad está dentro de los límites de la técnica de PIV (0.1 pixel, correspondiente a 2 mm/s en nuestro 
sistema), obteniendo además una discrepancia del 4% entre los valores de la velocidad y del caudal 
obtenidos experimentalmente y los valores nominales. 
Se han llevado a cabo medidas del campo de velocidades en un flujo de caudal constante con un 
filtro anti-trombo. Los mapas obtenidos muestran claramente como el filtro perturba el flujo, haciendo 
que la velocidad máxima aumente en la zona en la que se encuentra. Una vez que el flujo sobrepasa el 
filtro, se observa como aparece un mínimo en los perfiles de la velocidad, cuya posición coincide con la 
posición de la cabeza del filtro. Resultados similares se obtienen al estudiar el sistema formado por el 
filtro más el modelo de trombo. Se observa un aumento significativo de la velocidad en las proximidades 
del filtro y cómo los perfiles se deforman drásticamente una vez sobrepasado el obstáculo. 
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Se ha medido el campo de velocidades producido por tres flujos pulsados diferentes (femoral, 
carótida y senoidal) en un modelo de vaso sanguíneo. Los perfiles de velocidad obtenidos para cada uno 
de ellos en diferentes puntos del ciclo concuerdan con los teóricos. Se comprueba de nuevo que la 
presencia del filtro anti-trombo con el trombo adherido, cambian la forma de los perfiles de velocidad. 
Finalmente se ha creado una base de datos que contiene información de todos los campos de 
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Las técnicas de medidas no invasivas suscitan cada día un mayor interés en campos como la 
biología [1], la protección de antigüedades [2], la arqueometría [3] o el estudio del arte [4]. Gran parte 
de los trabajos hallados en la literatura acerca de estas técnicas están dirigidos al estudio de objetos 
cuya imagen se puede capturar de forma relativamente simple. Sin embargo, existen pocos trabajos en 
donde se evalúen objetos con acceso óptico limitado o incluso que estén ocultos como tuberías [5], 
cavidades corporales [6], o piezas en el interior de máquinas o de estructuras difíciles de desmontar [7]. 
Como alternativa para visualizar objetos escondidos se cuenta con los endoscopios, dispositivos 
ópticos de forma tubular usados especialmente en el área de la medicina. Estos instrumentos 
mínimamente invasivos fueron diseñados principalmente para inspeccionar el interior del cuerpo 
humano. En la actualidad existe una gran variedad de ellos adaptados a cada tipo de necesidad [8]. En el 
ámbito médico se utilizan para el diagnóstico, la cirugía y el tratamiento de enfermedades. Sin embargo, 
recientemente algunas técnicas ópticas se han implementado en conjunto con los endoscopios para 
realizar medidas cuantitativas. 
La técnica PIV combinada con imágenes endoscópicas ha sido aplicada especialmente en 
problemas de combustión interna [9] y en turbo-máquinas [10]. Para estos casos, se utiliza un tipo de 
endoscopio rígido llamado boroscopio, construido especialmente para la inspección de partes internas 
de máquinas. Estos endoscopios se caracterizan por tener grandes diámetros que puede alcanzar 
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incluso los 70mm [11]. Hasta el momento la técnica PIV endoscópica no se ha utilizado para evaluar 
flujos biológicos. 
La holografía digital endoscópica se ha implementado anteriormente para examinar cavidades 
corporales como el abdomen [12], donde se estudió la textura de la membrana que recubre el 
estómago. O el oído interno [13] [14], donde se observaron y analizaron los modos de vibración del 
tímpano. Sin embargo, en este tipo de problemas donde se evalúan sólidos, no se tiene en cuenta los 
efectos que produciría un líquido alrededor. Cabe remarcar que en este trabajo se muestra por primera 
vez el registro e iluminación de hologramas con un único endoscopio. 
Las venas y arterias son conductos elásticos y opacos que pueden llegar a ser observados 
mediante endoscopios comerciales. Una medida de la deformación de la pared del vaso y una medida 
de la dinámica del flujo sanguíneo aportaría conocimiento acerca de la interacción fluido-estructura. De 
manera ideal se busca realizar medidas en el interior de los conductos sin interferir con el flujo; es por 
esto que la propuesta se basa principalmente en la idea de observar –con un endoscopio– una vena 
opaca de forma oblicua a través de una superficie transparente. 
Los tipos de endoscopios que se encuentran en el mercado se dividen en dos grandes grupos: 
rígidos y flexibles. Los flexibles poseen un extremo maleable que permite por un lado variar la dirección 
de observación, pudiendo observar diferentes zonas del espacio con facilidad; y por otro lado, acceder a 
regiones de geometría complicada como la del intestino. Los endoscopios rígidos presentan una mejor 
calidad en la imagen que los flexibles, por lo que en general se prefiere utilizar endoscopios rígidos 
siempre que la región a evaluar lo permita. 
Este capítulo presenta en su primera parte una caracterización de los endoscopios utilizados en 
este trabajo. Se ha estudiado su comportamiento óptico estimando sus principales parámetros. En una 
segunda parte se verán los diseños y las diferentes configuraciones de modelos de venas que se 
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proponen y la forma de acceder a ellas, viendo además las ventajas y dificultades que presenta su 
implementación. Y finalmente se mostrará no solo la técnica de holografía digital combinada con los 
endoscopios, que mide la deformación de la pared del vaso, sino también se ha aprovechado la 
visualización del interior de los vasos para medir mapas de velocidades como los que se mostraron en el 
capítulo 2. Se presentan resultados numéricos de velocidad del flujo y deformación de las paredes del 
vaso. 
 
3.2 Endoscopios flexibles 
De manera general, los endoscopios están compuestos por un sistema de iluminación, un 
objetivo, un sistema de transmisión de imagen y un ocular [15]. En la Figura 3.1a se muestra el esquema 
de un endoscopio flexible. Igual que en otros instrumentos ópticos –como el microscopio– el objetivo es 
la lente (o conjunto de lentes) que se encuentra más cerca del objeto y forma la imagen invertida del 
mismo (A en la Figura 3.1a). Esta imagen se transfiere a lo largo del tubo por medio del denominado 
sistema de transmisión (B en la Figura 3.1a). El ocular –la lente más próxima al ojo– produce una imagen 
amplificada y virtual en el infinito, lo que permite al especialista ver, con el ojo en reposo, la zona de 
interés (C en la Figura 3.1a). 
 
   
                                        (a)                                                                                                   (b) 
Figura 3.1. (a) Esquema del endoscopio flexible. (b) Fibrogastroscopio de Fujinon modelo FG-1Z. 
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El sistema de transmisión es el que define si un endoscopio es rígido o flexible. En el caso de los 
endoscopios flexibles, el sistema de transmisión consiste en un conjunto de cerca de 3000 fibras ópticas, 
cada una con un diámetro típico de 3µm dispuestas en una matriz hexagonal [16]. Estas fibras multi-
modo, que pueden llegar a tener hasta 2m de largo, se introducen en un tubo flexible y hermético que 
permite la inserción del endoscopio en la cavidad de interés. Este tubo está adherido a un cuerpo rígido 
que permite su soporte. La Figura 3.1b muestra el fibrogastroscopio que se estudió en este trabajo. 
El sistema propio de iluminación de los endoscopios está formado por otro conjunto de fibras 
ópticas. Éstas dirigen la luz desde la entrada de luz ubicada en el cuerpo del endoscopio (D en la Figura 
3.1a) hasta el extremo distal del dispositivo (A en la Figura 3.1a), donde sale divergiendo e iluminando el 
objeto que se está observando. 
En esta sección nos interesa conocer el comportamiento de los endoscopios flexibles como 
sistemas formadores de imagen y como elementos en un montaje de holografía digital donde se 
pretende usarlos para iluminar y observar simultáneamente. Para ello se utilizan dos montajes que se 
explicarán a continuación junto con el fibrogastroscopio. En todos los experimentos de caracterización 
de endoscopios se utilizará como objeto una pantalla plana con un papel milimetrado adherido. 
3.2.1 Formación de imagen 
El montaje utilizado para evaluar las capacidades de este endoscopio como sistema formador de 
imagen y como sistema iluminador se presenta en la Figura 3.2. El fibrogastroscopio tiene un ángulo de 
visión de 105°, una longitud de 1m y un diámetro en su extremo distal de 9.5mm. Un trozo de papel 
milimetrado, situado a una distancia so del extremo distal del endoscopio, se ilumina con el sistema 
propio de iluminación del dispositivo. Para ello, la luz de un láser continuo de estado sólido (λ=532nm), 
se lleva con una fibra óptica a la entrada de luz del endoscopio (C en el dibujo). La imagen se registra con 
una cámara CCD Pulnix/JAI que tiene un sensor de tamaño 640x480 pixeles y 7.4 µm/pixel. 
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El endoscopio forma la imagen del objeto en el infinito, por lo tanto es necesario utilizar una lente 
convergente extra para formar esta imagen sobre el sensor de la cámara. Se utilizó una lente con una 
distancia focal f=50mm. La lente se coloca cerca del ocular –tal como lo haría el ojo– formando una 
imagen real en su plano focal, donde se coloca el sensor CCD. Se ha observado experimentalmente que 
la distancia imagen (si en el dibujo) no siempre es la distancia focal de la lente. Para objetos muy 
cercanos al fibrogastroscopio (so ≤3mm para este endoscopio), se debe mover la cámara unos 
milímetros para buscar el plano de mejor enfoque. 
 Figura 3.2. Montaje óptico que evalúa la imagen que proporciona el endoscopio flexible. 
 
La Figura 3.3 muestra un ejemplo de las imágenes registradas con este montaje. A simple vista se 
observa que la retícula aparece deformada y que la imagen presenta una textura rugosa que degrada la 
calidad de la fotografía. Se pensaría que el ruido presente es debido al moteado del láser; sin embargo, 
al hacer un aumento digital, se distingue una estructura regular que evidencia la salida de las fibras 
ópticas que forman la imagen. Por otro lado, la distorsión de la retícula podría deberse a aberraciones 
del sistema óptico o a una pequeña inclinación del objeto con respecto al objetivo del endoscopio. 
 
 
Figura 3.3. Imagen que produce el endoscopio flexible con el objeto en so=3mm. 
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La Figura 3.4 muestra la imagen de la retícula a diferentes distancias so registradas con un tiempo 
de exposición de 20 ms. Se observa que conforme aumenta so el área visualizada es mayor, con una 
distribución de intensidad menor y no uniforme. También se observa una deformación de la retícula 
cada vez mayor. 
                                                                               (a)                                                                   (b) Figura 3.4. Imagen que produce el endoscopio flexible con el objeto en (a) so=8mm. (b) so=13mm. 
 
3.2.2 Holografía digital endoscópica 
Para hacer holografía digital, la luz del láser se divide en dos con una lámina divisora de haz. Como 
haz de referencia se utiliza un haz con una intensidad entorno al 5% de la intensidad original mientras 
que el resto formará el haz objeto. Dos fibras ópticas conducen ambos haces al montaje experimental 
(Figura 3.5), el cual es una modificación del mostrado en la Figura 3.2. En este caso se añade un cubo 
divisor 50/50 entre la lente y la cámara. Este elemento óptico permite introducir el haz de referencia en 
el sensor CCD para que interfiera con el haz objeto. 
 
 Figura 3.5. Montaje holografía digital con endoscopios. 
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Las Figuras 3.6a y 3.6b muestran el objeto y el holograma respectivamente, cuando s0=3mm y 
si=64mm. En la Figura 3.6c se muestra el espectro de frecuencias del holograma. Puede observarse que 
la imagen de la apertura se encuentra en las esquinas y desenfocada, esta se ha señalado con un círculo. 
Esto se debe a que la apertura del sistema se encuentra en el interior del endoscopio, por lo que existe 
cierta incertidumbre en su ubicación. El término central u orden cero está relacionado con las 
frecuencias espaciales presentes en el objeto. En la imagen se aprecian seis picos en el área de las 
frecuencias bajas, que ponen en manifiesto la estructura periódica en la imagen que se puede observar 
en el zoom de la Figura 3.3. 
En la Figura 3.6d se muestra la imagen de la apertura enfocada que se ha obtenido propagando 
numéricamente. Se observa que tiene una forma cuadrada y que aparece también el objeto, lo que 
significa que en este caso el sensor CCD actua como la apertura del sistema. La reconstrucción del 
objeto, seleccionando la apertura de la Figura 3.6c, se muestra en la Figura 3.6e. La buena calidad de la 
imagen demuestra que el enfoque de la apertura no es crítico a la hora de reconstruir el objeto, algo 
que ya se había visto en [17]. 
                       (a)                                     (b)                                   (c)                                       (d)                                    (e) Figura 3.6. Holografía digital con endoscopio flexible. (a) Objeto. (b) Holograma. (c) Transformada de Fourier del holograma. (d) Propagación de la apertura. (e) Reconstrucción del objeto. 
 
No obstante, se hizo una última prueba, colocando un diafragma físico entre la lente y el cubo 
divisor, y ajustando el origen del haz de referencia para que estuviese en el plano de dicho diafragma. Se 
registró el objeto que se muestra en la Figura 3.7a, el cual está ligeramente desenfocado. La Figura 3.7b 
muestra la transformada de Fourier del holograma, donde se observa la imagen real del diafragama una 
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vez ha sido centrada. La reconstrucción numérica del objeto se muestra en la Figura 3.7c. El objeto 
enfocado se encuentra por medio de una propagación numérica. 
                                                            (a)                                                        (b)                                                       (c) Figura 3.7. (a) Imagen del objeto ligeramente desenfocada. (b) Espacio de frecuencias con la apertura centrada. (c) Reconstrucción de la onda objeto propagando hasta el plano de mejor enfoque. 
 
En [18] se hace un estudio de la calidad de los mapas de fase resultantes en función de la 
resolución de las fibras de diferentes tipos de endoscopios flexibles, encontrando una correlación 
directa entre la resolución de las fibras y la calidad de las franjas. También se demuestra que el ruido en 
los mapas no depende del tamaño del moteado, ya que se probaron aperturas de distinto tamaño. 
Dadas estas observaciones se decidió trabajar con endoscopios rígidos, no solo porque generen una 
imagen de mejor calidad, sino también porque al ser rígidos se colocan con mayor facilidad en los 
montajes experimentales. También se decidió trabajar sin un diafragma externo y tomar como apertura 
el diafragma del endoscopio ya que con o sin diafragma, los resultados son similares. 
 
3.3 Endoscopios rígidos 
3.3.1 Diseño óptico 
Los médicos especialistas solicitan endoscopios que posean un gran ángulo de visión, una alta 
resolución, una gran profundidad de enfoque y a su vez pequeñas dimensiones, propiedades no tan 
fáciles de conseguir simultáneamente [19]. Existen distintos tipos de endoscopios rígidos, dependiendo 
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de la parte del cuerpo humano que se vaya a estudiar. Cada parte del cuerpo, al ser distinta, requiere un 
dispositivo endoscópico especial cuyo nombre se debe al órgano para el que fue diseñado; por ejemplo, 
el laparoscopio observa la cavidad abdominal, el artroscopio las articulaciones y el otoscopio el interior 
del oído. Para llevar a cabo los experimentos descritos en esta memoria se adquirieron, en la compañía 
ST Endoscopia [20], varios endoscopios de estos tres tipos que se muestran en la Figura 3.8. Todos ellos, 
al diferir en tamaño y en propiedades ópticas, se estudiaron con el fin de escoger el más conveniente 
para nuestros experimentos. 
 Figura 3.8. Tres tipos de endoscopios rígidos usados en este trabajo: laparoscopio (arriba), artroscopio (centro) y otoscopio (abajo). 
 
A continuación se hará una descripción del diseño óptico de los endoscopios rígidos. Como se ve 
en la Figura 3.8, la característica que primero llama la atención es su forma tubular rígida, construida tal 
que su longitud L sea relativamente más grande que su diámetro. Este tubo es el que se introduce en la 
cavidad de interés. En el extremo A, extremo distal, se encuentra el objetivo. Por lo general, en el 
extremo distal de los endoscopios, los fabricantes colocan una ventana protectora debido a que los 
endoscopios suelen estar en contacto con superficies húmedas. A lo largo del tubo está el sistema de 
transmisión (B en la Figura 3.8). El punto C corresponde al extremo proximal donde se encuentra el 
ocular. En él una montura facilita la observación con el ojo obstruyendo la luz externa. 
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El objetivo es gran angular y tele-céntrico en el espacio imagen. De esta forma captura un área 
muy grande y fuerza a los rayos principales a salir paralelos al eje óptico para que todos entren en el 
sistema de transmisión [16]. 
La transferencia de la imagen se realiza por medio de un sistema de lentes. Este grupo de lentes 
es similar al que tienen los sistemas periscópicos afocales [21], donde pequeños conjuntos de lentes van 
transfiriendo la imagen de un plano a otro plano con un aumento unidad. La Figura 3.9 muestra un 
tramo básico del sistema de transmisión. Por simetría, cada tramo es tele-céntrico en ambas 
direcciones, frontal y posterior. Lo que significa que tanto su pupila de entrada como la de salida están 
en el infinito, haciendo que el rayo principal entre y salga del tramo de forma paralela al eje óptico y por 
consecuencia al tubo, evitando perdidas de luz por reflexiones internas [21]. 
Cada endoscopio tendría tantos conjuntos de lentes como fuese necesario para ajustarse a la 
longitud deseada. Sin embargo se requiere un número impar de tramos para invertir la imagen que 
produce el objetivo. Una lente, llamada lente de campo, sirve para formar una imagen de la pupila de 
salida del sistema anterior sobre la pupila de entrada del sistema siguiente. De esta forma se conserva la 
propiedad tele-céntrica ya que la lente mantiene los rayos marginales (línea punteada negra en la Figura 
3.9) en el sistema de transmisión. Sin esta lente los rayos se saldrían del sistema siguiendo la línea 
punteada azul. La lente de campo se ubica en el plano imagen, de esta forma no afecta la imagen del 
objeto. 
 Figura 3.9. Sistema óptico de transmisión de una imagen en un endoscopio. 
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Haciendo estos tramos simétricos se puede conseguir corregir algunas aberraciones. Además de la 
anterior, existen otros diseños de la zona de transmisión. Por ejemplo el tipo Hopkins, donde el espacio 
de aire entre la lente de transmisión y la lente de campo se llena con vidrio incrementando el brillo de la 
imagen. O el tipo GRIN, construido con lentes de gradiente de índice que corrigen la aberración esférica. 
Una comparación completa de estos sistemas de transmisión se puede encontrar en [22]. 
El sistema propio de iluminación de los endoscopios está compuesto por un conjunto de fibras 
ópticas ubicadas a lo largo del tubo y en su periferia, terminando en el extremo distal y bordeando el 
objetivo. El punto D de la Figura 3.8 indica el comienzo de las fibras ópticas de iluminación. Las fibras 
tienen una gran apertura numérica (NA), una alta eficiencia de transmisión, y son tan largas como lo sea 
el endoscopio. 
Las dimensiones físicas de los tres endoscopios mencionados anteriormente se muestran en la 
Tabla 3.1. El otoscopio está diseñado para ser relativamente corto (50mm) y con un pequeño diámetro 
(4mm). Estas características lo hace ideal para ser introducido en el conducto auditivo y poder ver de 
cerca la membrana timpánica en su totalidad. Por otro lado el laparoscopio, con una longitud de 300mm 
y un diámetro de 10mm, se introduce en la cavidad abdominal para observar órganos de mayor 
dimensión. El artroscopio tiene el mismo diámetro que el otoscopio, pero las lentes se diseñaron para 
que tuviera un comportamiento parecido al del laparoscopio. 
Tabla 3.1. Parámetros de los endoscopios rígidos utilizados.  Laparoscopio Artroscopio Otoscopio Diámetro (mm) 10 4 4 Longitud (mm) 300 180 50 Ángulo de observación 0° 0° 0°  
Los tres endoscopios tienen un ángulo de observación de 0°. Eso significa que la dirección de 
observación es paralela al tubo como lo muestra la Figura 3.10a. Los endoscopios con un ángulo de 
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visión diferente de cero son convenientes en estructuras anatómicas especiales como la laringe, donde 
el órgano a explorar se encuentra ubicado en algún punto fuera del eje central del endoscopio, pero 
estos no fueron evaluados en este trabajo. 
                                                                    (a)                                                                          (b) Figura 3.10. Observación de los endoscopios rígidos. (a) Diferentes ángulos de observación que se pueden encontrar en el mercado. (b) Ángulo α que define el campo de visión del endoscopio. 
 
La Figura 3.10b muestra la extensión angular del campo de visión (FOV por sus siglas en inglés: 
field of view), dada por el ángulo α. La distancia de trabajo se define como la distancia entre el objeto 
observado y la última superficie óptica del sistema [21]. A una distancia de trabajo ݖ, el endoscopio 
forma la imagen de una porción ݕ௢ del objeto, delimitada por el ángulo α. El tamaño de la imagen viene 
dado por ݕ௜ . La distancia z0 corresponde a la longitud que hay entre el extremo distal del endoscopio y la 
pupila de entrada. 
3.3.2 Formación de imagen 
La imagen de un papel milimetrado que forma el endoscopio rígido se evalúa de la misma forma 
que en el caso de los endoscopios flexibles, usando la cámara Pulnix/JAI y la lente de f=50mm (Figura 
3.11a). El objeto se puede ubicar perpendicular al eje óptico (θ=90°) o formando un ángulo θ con el eje 
del endoscopio y se ilumina o bien con el láser o con luz blanca. 
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                                                                             (a)                                                                                                           (b) Figura 3.11. (a) Montaje experimental que evalua la imagen que proporcionan los endoscopios. (b) Fotografía del montaje. 
 
La Figura 3.12 muestra las imágenes producidas por los tres endoscopios cuando θ=90°. La fila 
superior muestra las imágenes del objeto situado a so=10mm, cuando se ilumina con iluminación blanca 
(tiempo de exposición te=100ms), mientras que la fila inferior muestra las imágenes del objeto iluminado 
con el láser (te=2ms). Claramente se ve que el laparoscopio amplifica más la imagen, observándose 4mm 










   Figura 3.12. Formación de imagen de los endoscopios con so=10mm y =90°. 
 
Cuando el objeto se aleja se visualiza un área mayor (Figura 3.13) con los tres endoscopios. En el 
caso de so=20mm (fila superior), el tamaño de la imagen es de 12mm para el laparoscopio, 20mm para el 
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artroscopio y 24mm para el otoscopio. De estas imágenes es claro que el dispositivo con mayor poder de 









   Figura 3.13. Imagen que producen los endoscopios de un objeto ubicado en so=20mm (fila superior) y so=30mm (fila inferior). 
 
También se puede apreciar que las imágenes están afectadas por distorsión de barril. Esta 
aberración óptica es típica en objetivos con un gran campo de visión y consiste en un cambio de los 
aumentos para puntos del objeto que se alejan de su centro. Es por esto que al observar un mayor 
campo, se aprecia más la distorsión [23]. 
3.3.3 Aumentos transversales 
El aumento transversal de un sistema óptico se define como la relación entre el tamaño imagen y 
el tamaño objeto: ܯ் = ௬೔௬೚. Su expresión newtoniana está dada por [23]: 
ܯ் = − ௫೔௙ = − ௙௫೚       (3.1) 
donde xi es la distancia entre la imagen y el foco imagen del sistema, y xo la distancia entre el 
objeto y el foco objeto. Para un sistema de varias lentes, el aumento total del sistema estará dado por el 
producto de los aumentos de cada una de las lentes individuales. 
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Con el fin de encontrar los aumentos transversales del sistema endoscopio-lente, se utiliza el 
montaje anterior (Figura 3.11) pero esta vez con un sensor más grande que permite observar una zona 
mayor (cámara Pulnix/JAI, tamaño de sensor: 1392x1040pixeles y 6.45µm/pixel). La Figura 3.14a muestra 
un ejemplo de una imagen capturada con una lente de focal f=25.4mm, en la que se puede ver el campo 
completo que captura el endoscopio limitado por su apertura circular. 
En la Figura 3.14 se observan tres imágenes diferentes capturadas con el laparoscopio pero 
cambiando la lente en cada imagen. Se probaron tres lentes de diferente distancia focal: f1=25.4mm, 
f2=50mm y f3=75mm. El objeto observado está ubicado en s0=10mm. El aumento del sistema completo 
vendrá dado por el producto del aumento de la lente y el aumento del endoscopio. De la ecuación 3.1 se 
ve que los aumentos son proporcionales a la distancia focal; por lo tanto, para una lente de distancia 
focal mayor los aumentos serán más grandes, como se observa en la Figura 3.14. 
                                                          (a)                                                   (b)                                                   (c) Figura 3.14. Objeto en so=10mm y =90° visto con el laparoscopio y usando una lente de focal (a) f=25.4mm, (b) f=50mm y (c) f=75mm. 
 
Se estudió la dependencia de los aumentos (ܯ) con la distancia objeto (ݏ௢). Se registraron varias 
imágenes variando ݏ௢ y se calculó en cada una de ellas la relación pixel/milímetro. Estas medidas se 
realizaron en la región central de la imagen donde la distorsión es pequeña (región paraxial) y usando la 
lente de focal f=25.4mm. La Figura 3.15 muestra la relación entre ܯ y ݏ௢ para los tres endoscopios, 
observándose que ܯ es inversamente proporcional a ݏ௢. Las ecuaciones de un ajuste lineal permiten 
hallar el tamaño de un objeto a partir del tamaño de su imagen y de su posición con respecto al 
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endoscopio. Se observa también que el aumento unidad se obtiene para una distancia de 4mm para el 
laparoscopio, 2.6mm para el artroscopio y 2.3mm para el otoscopio. Para distancias menores el objeto se 
amplifica y para distancias mayores el objeto se reduce. Cabe recalcar que para gran parte de la 
distancia de trabajo los aumentos son menores que uno. 
 
1
ܯ = 0.326 +  0.319 s 
1
ܯ = 0.323 +  0.254 s 
1
ܯ = 0.296 +  0.173 s 
 
Figura 3.15. Aumentos transversales del sistema endoscopio + lente (f=25mm) en función de la distancia objeto so. 
 
Se ve también que el laparoscopio tiene el mayor aumento y el otoscopio el menor. Ello implica 
que para observar un vaso de diámetro fijo, ésta debería de estar más cerca del otoscopio que del 
laparoscopio. En ese sentido, usar el otoscopio tendría sus ventajas ya que al disminuir la distancia 
endoscopio–objeto se capturaría más luz proveniente del objeto. La cantidad de luz que captura el 
dispositivo es proporcional a la radiancia de la fuente de luz, al coeficiente de reflexión del objeto, al 
diámetro de la pupila de entrada, e inversamente proporcional a la distancia de trabajo [16]. 
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3.3.4 Campo de visión (FOV) 
Con la lente adecuada es posible capturar todo el campo que visualiza cada endoscopio que está 
limitado únicamente por la pupila de salida. El ángulo de visión en función de la distancia objeto so se 
puede calcular a partir del esquema de la Figura 3.10, donde se deduce que: 
ݕ௢ = 2 tan(ߙ/2) ݏ௢ + 2 tan(ߙ/2) ݖ௢     (3.2) 
Se ve que la región que se observa depende linealmente de la posición del objeto y de una 
constante que depende de la ubicación del objetivo con respecto al extremo distal del endoscopio (ݖ௢ 
en la Figura 3.10). La Figura 3.16 muestra el campo total que registra cada endoscopio para diferentes 
distancias objeto. Claramente la pupila de salida mayor es la del laparoscopio, ya que éste tiene el 
mayor diámetro. Mientras que el artroscopio y el otoscopio tienen pupilas de tamaño similar. 
                                                         Laparoscopio                     Artroscopio                      Otoscopio 
so=5mm          
so=10mm        
so=20mm        Figura 3.16. Campo de visión de los endoscopios a diferentes distancias objeto so. 
 
Midiendo el tamaño de la rejilla que se observa (yo) para cada imagen se obtiene la gráfica de la 
Figura 3.17. De manera general se observa que para una misma distancia, el otoscopio captura un área 
yo 
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mayor que los otros dos endoscopios, los cuales capturan un área similar. También se observa como el 
campo observado crece de manera lineal con respecto a la distancia objeto para los tres endoscopios tal 
como se esperaba (ecuación 3.2). 
 Figura 3.17. Diámetro del campo de visión de los endoscopios en función de la distancia objeto. 
 
Relacionando la ecuación de cada ajuste lineal con la ecuación 3.2 se halla el ángulo α. Los 
resultados para cada endoscopio se muestran en la Tabla 3.2. 
Tabla 3.2. Ángulo de visión (α) experimental Laparoscopio Artroscopio Otoscopio 
62.34° 58.80° 85.75° 
 
Ya que se contaba con cuatro artroscopios técnicamente iguales, se decidió comprobar que eran 
realmente idénticos. La Figura 3.18 muestra la imagen que produce cada uno de los cuatro dispositivos 
para un objeto a 27mm del extremo distal. Se usó una cámara Photron Fastcam SA2 con un sensor aún 
más grande (2048x2048 pixeles), y una lente de focal 100mm para formar la imagen. En las figuras se 
observan dos grandes diferencias entre ellos, el tamaño de la pupila y el área capturada. También se 
observa que la calidad de la imagen (enfoque y aberración) difiere de dispositivo en dispositivo pese a 
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que las imágenes se capturaron bajo las mismas condiciones y a que las especificaciones dadas por el 
fabricante indicaban que eran idénticas. 
                                 α1=42.78°                             α2=45.22°                            α3=56.88°                            α4=62.52°                          yo1=23mm                            yo2=20.7mm                        yo3=22.5mm                        yo4=27.5mm Figura 3.18. Campo de visión de cuatro artroscopios idénticos. 
 
En estas imágenes también se aprecia, que además de la distorsión de barril, los bordes aparecen 
menos enfocados que el centro (Figura 3.19). Esta aberración se denomina curvatura de campo, y 
sucede cuando un objeto plano tiene como imagen una superficie curva [23]. 
 Figura 3.19. Distorsión y curvatura de campo en la imagen endoscópica. 
 
3.3.5 Observación oblicua 
Uno de los objetivos finales de esta tesis es la medida en el interior de conductos opacos. Por lo 
tanto será necesario inclinar los endoscopios con el fin de explorar los conductos como muestra la 
Figura 3.20a. Ese tipo de medida implica que el eje óptico del endoscopio no va a ser perpendicular al 
objeto estudiado. 
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La Figura 3.20b muestra la imagen proporcionada por los tres endoscopios de un objeto situado a 
una distancia s0=10mm e inclinado dos ángulos distintos =45° y =60°. Se observa que por un lado la 
imagen no presenta aumentos uniformes, disminuyendo considerablemente la resolución espacial en la 
zona más alejada del objeto. También se observa que la profundidad de enfoque de estos dispositivos es 
relativamente grande, debido a una pupila de entrada pequeña, ya que la profundidad de enfoque es 










                                             (a)                                                                                               (b) Figura 3.20. (a) Observación oblicua. (b) Objeto en so=10mm e inclinado un ángulo =60° (fila superior) y =45° (fila inferior). 
 
Aprovechando la gran profundidad de enfoque de los endoscopios, una observación oblicua del 
interior del vaso permitiría la captura de una longitud suficiente de medida. Un ejemplo de esta 
visualización se observa en la Figura 3.21, donde el interior de un cilindro se ha revestido con papel 
milimetrado. La imagen fue obtenida con el artroscopio y con una lente de f=100mm. Se ve como parte 
de la pared interior de un conducto opaco se puede visualizar desde la entrada del mismo. 
  Figura 3.21. Imagen del interior de un cilindro vista con el artroscopio. 
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3.3.6 Observación en líquido 
Los endoscopios se van a utilizar en sistemas con líquidos. Por lo tanto es necesario observar lo 
que sucede cuando el extremo distal del endoscopio se introduce en un líquido con un índice de 
refracción n’. Cuando el endoscopio está en aire (con un índice n) el área de visión está subtendida por 
un ángulo α, al cambiar el índice de refracción en el exterior, el ángulo de visión cambia según la ley de 
Snell 
sin(ߙ′/2) = ௡௡ᇱ sin(ߙ/2).      (3.3) 
Si n’>n, el nuevo ángulo será menor (α’<α) y la longitud observada inicialmente (yo en la Figura 
3.22a) se reducirá a y´o como se observa en la figura. La Figura 3.22b muestra la imagen en aire que 
produce un laparoscopio de un papel milimetrado ubicado en s0=40mm. Al sumergir el mismo objeto y el 
extremo distal del endoscopio en líquido de índice n’=1.4185 se obtiene la imagen de la Figura 3.22c, 
donde se ve que efectivamente la zona visualizada ha disminuido. Esto se puede interpretar también 
como una reducción de la distancia objeto. 
                                                                  (a)                                                                    (b)                                                          (c) Figura 3.22. (a) Reducción del área de visión cuando el endoscopio se sumerge en líquido. (b) Escala sin líquido. (c) Escala con líquido. 
 
La Tabla 3.3 muestra el ángulo de visión de los endoscopios cuando están sumergidos en el líquido 
de índice, calculados con la ecuación (3.3). Para observar el interior de una superficie curva transparente 
llena de líquido, ésta se puede sumergir en el mismo líquido para reducir los efectos de la reflexión y la 
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refracción, tal como se hizo en el capítulo anterior. La ventaja de usar endoscopios radica en que estos 
pueden sumergirse con facilidad en un recipiente con líquido, por lo que no habría que usar ventanas 
transparentes, como en el Capítulo 2. 
Tabla 3.3. Ángulo de  visión en líquido de índice de cada endoscopio. Laparoscopio Artroscopio Otoscopio 
42.80° 40.49° 57.33° 
 
3.3.7 Sistema de iluminación 
El objetivo de este apartado es evaluar la distribución de luz que proporcionan las fibras ópticas 
que forman parte del sistema propio de iluminación del endoscopio. La Figura 3.23 muestra el montaje 
experimental utilizado en estos experimentos. Se ilumina una pantalla con papel milimetrado con el 
sistema de iluminación del endoscopio. Un diodo láser de estado sólido de longitud de onda 532.4nm y 
potencia 317mW se usa como fuente de iluminación. Esta luz se lleva por medio de una fibra óptica 
mono-modo hasta la entrada de luz del endoscopio (D). El objeto, perpendicular al eje óptico, se coloca 
a diferentes distancias s del extremo distal del endoscopio. La imagen de la zona iluminada se registra 
por medio de una lente de distancia focal 50mm y una cámara CCD JAI-Pulnix (604x480pixeles, 
7.4µm/pixel). 
 Figura 3.23. Montaje óptico que evalúa la iluminación de los endoscopios. 
 
La Figura 3.24 muestra la distribución de intensidad obtenidas con el otoscopio para distintas 
posiciones del objeto. En el caso de los otros dos endoscopios el comportamiento es similar. Justo en el 
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extremo distal se ve cómo la luz sale con una distribución de anillo casi completo (Fig. 3.24a), lo que 
indica que la distribución de las fibras no es uniforme. Para planos más lejanos, el tamaño de la zona 
iluminada crece y pese a no existir una uniformidad en la colocación de las fibras, las imágenes 
muestran una iluminación más o menos uniforme de la zona que queremos estudiar. Se concluye que la 
luz que sale del sistema propio de iluminación es una onda esférica cuyo origen está muy próximo al 
extremo distal del endoscopio [25]. 
                                        (a)                                      (b)                                        (c)                                      (d) Figura 3.24. Tamaño de la iluminación a diferentes distancias del otoscopio. (a) so=0mm, (b) so=5mm, (c) so=10mm, (d) so=15mm. 
 
En la Figura 3.25 se muestra la imagen producida por los tres endoscopios cuando se ilumina el 
objeto con su sistema propio. Las imágenes aparecen moteadas debido a la luz coherente que se utiliza. 
Se registraron dos imágenes con un tiempo de exposición de 10ms, con el objeto en so=10mm y 
so=30mm. Podemos comprobar que la imagen dada por el laparoscopio es la más luminosa, seguida de 
la proporcionada por el otoscopio y por último por la del artroscopio. La causa la podemos encontrar en 
las diferencias de tamaño de las aperturas, donde no solo una apertura mayor recolecta más luz, sino 
que además un diámetro mayor del cilindro permite poner más fibras para iluminar. Para distancias muy 
largas la iluminación se pierde considerablemente, sin embargo para los propósitos de la holografía 
digital, la luz que se captura es suficiente. 










   Figura 3.25 Objeto en so=10mm (fila superior) y so=30mm (fila inferior), visto e iluminado simultáneamente con los tres tipos de endoscopios rígidos. 
 
3.3.8 Holografía digital 
En este trabajo hemos combinado la holografía digital con los endoscopios, utilizando el montaje 
experimental que se muestra en la Figura 3.26a. La luz del láser se divide en dos con una lámina divisora. 
Cada haz se lleva al montaje óptico por medio de fibras ópticas mono-modo. El haz objeto (con una 
intensidad del 95% de la intensidad original) se introduce en el sistema de iluminación del endoscopio e 
ilumina el objeto. El haz de referencia se envía a la cámara por medio de un cubo divisor. El endoscopio 
junto con una lente de focal f=50mm forman la imagen del objeto en una cámara CCD Pulnix/JAI. El 
holograma resultante se muestra en la Figura 3.26b. 
                                                                                                    (a)                                                                             (b) Figura 3.26. (a) Montaje holografía digital endoscópica. (b) Holograma capturado con el artroscopio. 
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El valor absoluto de la transformada de Fourier de un holograma capturado con cada uno de los 
tres endoscopios se muestra en la Figura 3.27. En estas imágenes se comprueba que las aperturas de 
cada dispositivo tienen distinto tamaño y concuerdan con las imágenes de la Figura 3.16. Conociendo la 
distancia entre el origen de la referencia y el endoscopio se concluye que las aperturas que se recuperan 
en el espectro de Fourier corresponden a un diafragma ubicado en el extremo proximal del endoscopio 
(en el ocular). 
                                            Laparoscopio                        Artroscopio                          Otoscopio 
         Figura 3.27. Transformada de Fourier de los hologramas vistos con los tres endoscopios. 
 
La fila superior de la Figura 3.28 muestra la imagen que forma cada endoscopio de un papel 
milimetrado ubicado en zo=20mm e inclinado un ángulo =45°. Mientras que la fila inferior muestra la 
reconstrucción numérica de dicho objeto realizada con el método de Fourier. Se comprueba que la 









   Figura 3.28. Objeto (fila superior) y reconstrucción de la onda objeto (fila inferior) para hologramas capturados con los endoscopios. 
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Medida de desplazamientos 
Ahora se quiere observar la calidad de los mapas de diferencia de fase obtenidos con los 
endoscopios. Para ello se registraron hologramas de un papel milimetrado pegado a una plataforma 
plana que permite hacer giros controlados alrededor de los ejes del plano, con la ayuda de un tornillo 
micrométrico (Figura 3.29). La plataforma está diseñada para girar un máximo de 4° con un ajuste de 
15mrad/revolución. Para ángulos muy pequeños (sinϕ≈ϕ), un punto con coordenadas ݎԦ se desplaza una 
distancia Ԧ݀ dada por: 
Ԧ݀ = ሬ߮Ԧ × ݎԦ       (3.4) 
En caso de que el objeto gire en torno al eje ݔ, ሬ߮Ԧ = (߮௫ , 0,0), solo habrá desplazamiento fuera 
del plano: ݀௭ = ߮௫ݕ. Por lo tanto, el mapa de diferencia de fases tendrá la forma: 
∆߮ = ଶగఒ ݇௭߮௫ݕ      (3.5) 
Si la componente ݖ del vector sensibilidad se aproxima a un valor constante sobre toda la imagen, 
el mapa de diferencia de fase que se obtiene al hacer pequeños giros serán franjas horizontales o 
verticales dependiendo del eje de giro. 
      Figura 3.29. Plataforma que permite hacer giros micrométricos alrededor de los ejes x e y. 
 
La Figura 3.30 muestra los mapas de diferencia de fase para giros en ݔ y en ݕ de un objeto 
observado con los endoscopios. Las franjas que se observan tienen orientaciones verticales y 
horizontales tal como se esperaba. Sin embargo, las franjas tienden a curvarse debido a que en este caso 
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el vector sensibilidad no se puede aproximar a una constante sobre toda la imagen. Se resalta la buena 
calidad de los mapas de fase. 
                                            Laparoscopio                               Artroscopio                                 Otoscopio 
                    Objeto                           
࣐࢞                               
࣐࢟                               Figura 3.30. Objeto en zo=30mm y =90° capturado con los tres endoscopios (fila superior). Mapa de diferencia de fase cuando el objeto gira un ángulo ߮௫ (fila intermedia) y ߮௬  (fila inferior). 
 
 
También se utilizó el mismo experimento pero observando el objeto con una cierta inclinación 
(θ=45°). Estos mapas de diferencia de fase de muestran en la Figura 3.31. Se obtienen mapas similares 
que en el caso anterior, mapas de buena calidad con franjas verticales que tienden a curvarse. Al estar el 
objeto inclinado, una parte del objeto está más cerca del endoscopio. En particular la Figura 3.31a 
muestra que la parte más cercana se salió de la región de enfoque de ese endoscopio (extremo 
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                                 Laparoscopio                                  Artroscopio                                   Otoscopio 
(a)         (b)         (c) 
(d)         (e)         (f) Figura 3.31. Objeto en zo=20mm y =45° capturado con los tres endoscopios (fila superior). Mapa de diferencia de fase cuando el objeto gira (fila inferior). 
 
3.4 Configuraciones de observación en modelos de vasos 
Tras haber estudiado las propiedades ópticas de los endoscopios, a continuación se mostrarán las 
propuestas que se hacen en este trabajo para acceder ópticamente al interior de diferentes modelos de 
vasos. Nuestro propósito es obtener información tanto del movimiento del fluido como de la pared. El 
líquido en todos los experimentos será la mezcla usual de glicerina (60%) y agua (40%). En este punto 
nos centraremos en la descripción de la parte del montaje que involucra el endoscopio y el modelo de 
vaso. Se mostrarán también las imágenes y los hologramas registrados. Los montajes utilizados para 
obtener dichas imágenes y hologramas son los mostrados en la Figura 3.11 y 3.26 respectivamente. 
3.4.1 Visualización frontal directa de la pared del vaso 
Como primer paso para evaluar la influencia en los mapas de fase del líquido que está dentro del 
vaso, empezamos visualizando directamente el interior. Las primeras pruebas se llevaron a cabo 
conectando un globo de goma con un cilindro de vidrio (Figura 3.32a). Llenando la cavidad con líquido e 
introduciendo el endoscopio en el tubo para observar el interior del vaso (globo) directamente. Se utiliza 
el sistema propio de iluminación del endoscopio para iluminar el interior del vaso. Cambiando la presión 
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en el líquido al soplar en el interior del tubo, se producen movimientos pequeños y aleatorios de la 
pared del vaso. 
El objeto iluminado con luz blanca se muestra en la Figura 3.32b cuando no hay líquido. Dado que 
no hay una escala, es difícil saber qué zona se está observando. La zona clara indica la pared del vaso ya 
que se observa una marca hecha previamente señalada con la flecha. En la Figura 3.32c se muestran 
algunos de los mapas de fase obtenidos. 
La Figura 3.32d muestra el objeto en el caso de llenar la cavidad con líquido e iluminado con la luz 
láser. En este caso los aumentos cambian debido a la presencia del líquido observándose una zona más 
pequeña para la misma posición del endoscopio. Los mapas de fase resultantes en este caso (Figura 
3.32e) muestran franjas más contrastadas que cuando no había líquido. Estas medidas cualitativas 





  (c) 
  (e) Figura 3.32. Observación directa. (a) Esquema. (b) Objeto sin líquido. (c) Mapas de fase del objeto sin líquido. (d) Objeto con líquido. (e) Mapa de fase del objeto con líquido. 
 
En los modelos anteriores, el endoscopio está en contacto con el líquido. Como forma de no 
interferir con el flujo se propone la observación a través de un tubo transparente en forma de L al que se 
conecta el vaso (Figura 3.33a). En el codo de este tubo principal se coloca un tubo auxiliar de vidrio 
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alineado con el brazo corto de la L. Introduciendo el endoscopio en este tubo auxiliar, que se llena del 
fluido para minimizar las reflexiones en el tubo, se puede observar la pared del globo de frente [26]. 
Colocando una escala en el extremo del tubo donde se va a colocar el globo, se ve la región de la 
imagen donde se verá el vaso (Figura 3.33c). Se obtuvieron mapas de fase, cambiando la presión sobre 
el globo soplando en el tubo principal. Pese a no estar muy bien contrastadas las franjas, se pudo hacer 
un filtrado de los mapas (Figura 3.33d). Esta configuración limita la zona que se observa al impedir que 
se mire desde otra dirección o desde más cerca. 
                                            (a)                                                                       (b) 
                                             (c)                                                                                                (d) Figura 3.33 Observación mediante un tubo auxiliar. (a) Esquema. (b) Fotografía del modelo. (c) Interior del globo con líquido. (d) Mapas de fase originales y filtrados. 
 
Otra opción para observar de frente el interior de una vena es por medio de algún agujero o 
bifurcación. Para ello se diseñó un modelo de vena (tubo de silicona) con una bifurcación perpendicular 
de diámetro interno 4mm, por la que se introduce el otoscopio (Figura 3.34). La bifurcación se ajusta 
perfectamente al endoscopio evitando pérdidas de líquido y permitiendo colocar el dispositivo óptico a 
cualquier distancia de la pared que está observando. 
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                     Figura 3.34. Observación directa a través de una bifurcación. 
 
 
En este caso el dispositivo observa la pared interior del vaso sin ninguna inclinación y se ilumina el 
objeto por medio del mismo endoscopio. Cuando no hay líquido en su interior se puede adherir una 
escala a la pared interna del vaso (Figura 3.35a). Para producir movimiento de la pared del vaso, ésta se 
deforma por medio de un tornillo micrométrico que se desplaza cantidades controladas y empuja la 
pared en dirección z (Figura 3.35b). El mapa resultante para un desplazamiento de 1µm se muestra en la 
Figura 3.35c. 
 
                                                             (a)                                                                 (b)                                                                     (c) Figura 3.35. Observación directa de un vaso sin líquido. (a) Escala recubriendo la pared interior. (b) Desplazamiento externo de la pared del vaso. (c) Mapa de fase debido al desplazamiento del vaso. 
 
Los modelos permitirían estudiar vasos con forma de globo o vasos tubulares con bifurcaciones. 
Para vasos tubulares sin bifurcaciones, es necesario una visualización oblicua. 
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3.4.2 Visualización oblicua directa 
Para este tipo de visualización el vaso se conecta a un tubo transparente recto. Ahora el tubo 
auxiliar se coloca con una inclinación fija de θ=13° (Figura 3.36a) lo más cerca posible del extremo del 
tubo principal. Todo el sistema se coloca en vertical (Figura 3.36b) de modo que el líquido fluye por 
efectos de la gravedad cuando se retira un tapón que hay en la parte final. 
 




El interior del vaso con líquido visto e iluminado con el endoscopio se muestra en la Figura 3.37a. 
Una escala transparente de puntos que se ha introducido en el tubo, indica que la zona de visualización 
es de 22mm a lo largo del vaso. Se distinguen los límites del vaso (marcados con dos curvas en la 
imagen). El círculo inferior negro corresponde al tapón que cierra el vaso. 
 
 
Capítulo 3: PIV y holografía digital endoscópicos  
115 
                                       (a)                                                         (b)                                                         (c) 
 (d) Figura 3.37. Visualización oblicua. (a) Escala transparente de puntos inmersa en líquido. (b) Interior del vaso con partículas. (c) Superposición de 5 imágenes consecutivas. (d) Mapa de velocidades. 
 
La Figura 3.37b muestra el interior del vaso con líquido y con partículas. Se tomaron imágenes PIV 
con un ΔT=10ms. La superposición de 5 imágenes consecutivas se muestra en la Figura 3.37c, donde se 
observan trazas que describen la trayectoria de las partículas, lo que indica la viabilidad para medir 
mapas de velocidades. En este caso, las partículas que se observan corresponden a un volumen. El mapa 
de desplazamientos que se mide se muestra en la Figura 3.37d. En la zona de la derecha se detectan 
pocos cambios ya que en esta región llega poca luz comparada con la región de la izquierda. 
Holografía 
Si al vaso lleno de líquido se le aplica presión soplando en la superficie del líquido, se encuentran 
mapas de fase como los que se muestran en la Figura 3.38. La figura muestra franjas en la pared del vaso 
y en la región que está más cerca al endoscopio, los puntos más lejanos no se resuelven ya sea porque 
Desarrollo de técnicas ópticas avanzadas para el análisis de sistemas biomédicos  
116 
estos puntos no están enfocados o porque la deformación que se mide es muy pequeña que no se 
alcanza a resolver. Estas franjas con forma circular indican que puntos ubicados a una misma altura se 
desplazan la misma cantidad. Esto sugiere un desplazamiento radial de las paredes del vaso. 
                                              (a)                                                                                       (b) Figura 3.38. Visualización oblicua. (a) Interior del conducto. (b) Mapa de fase original y filtrado. 
 
Estos resultados cualitativos muestran el potencial de la técnica para medir velocidad y 
deformación del interior de un vaso opaco usando una observación oblicua. El sistema permitiría ubicar 
el vaso en el sistema de medida de forma sencilla aunque el ángulo de observación estaría limitado. 
3.4.3 Visualización oblicua con el sistema inmerso en líquido 
En esta configuración se introduce el modelo de vaso sanguíneo y el endoscopio en una cubeta 
llena de líquido de índice, como se muestra en la Figura 3.39a. De esta forma el endoscopio podrá 
colocarse a cualquier ángulo y distancia con respecto al vaso con facilidad. Cuando el endoscopio varía 
su distancia al vaso, los aumentos y la zona observada cambia, lo que permitiría evaluar desde pequeños 
vasos sanguíneos hasta los grandes vasos principales. El vaso, conectado a tubos rígidos, se ubica de 
forma horizontal en el interior de la cubeta. Un ejemplo de lo que se observa con esta configuración se 
muestra en la Figura 3.39, donde la pared del vaso ha sido revestida con papel milimetrado. 
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                                                                                (a)                                                                                           (b) Figura 3.39. Modelo de vaso y endoscopio inmersos en líquido de índice. (a) Esquema y foto. (b) Vena de silicona revestida con papel milimetrado. 
 
Esta configuración fue la más usada a lo largo de la elaboración de esta tesis, y fue con la que se 
hicieron las medidas cuantitativas que se presentan más adelante, por lo tanto se va a describir con más 
detalle este montaje. 
Montaje experimental 
Esta configuración requiere que el endoscopio observe desde una posición vertical para poder 
introducirse en la cubeta desde arriba. Para ello se proponen dos montajes ópticos que se explican a 
continuación. 
En la primera configuración el eje óptico de la cámara, del cubo divisor y de la lente es horizontal, 
mientras que el endoscopio se inclina con un soporte especial. Ya que una parte del eje óptico está 
horizontal y otra parte está inclinada, se utiliza un espejo para alinear ambos ejes y llevar la imagen a la 
cámara, como se muestra en la Figura 3.40. En este montaje se puede cambiar el ángulo de inclinación 
del endoscopio con facilidad y la imagen se formará en la cámara simplemente ajustando la inclinación 
del espejo. 




Figura 3.40. Sistema inmerso en líquido. Montaje 1. 
 
En el segundo montaje, todos los elementos ópticos están en el mismo eje sobre una plataforma 
especial que permite inclinar el eje cualquier ángulo (Figura 3.41). Con este montaje no hay que 
realinear el sistema, solo cambiar la inclinación de la plataforma. 
       Figura 3.41. Sistema inmerso en líquido. Montaje 2. 
 
Para ambas configuraciones, el ángulo  corresponde al ángulo necesario para entrar a la cubeta y 
acercarse al vaso. El ángulo está limitado por la forma y las dimensiones de la cubeta como se muestra 
en la Figura 3.42. Con un ángulo muy pequeño (<<) no sería posible alcanzar el vaso, mientras que un 
ángulo muy grande requiere acercar mucho el sistema a la cubeta, hasta que físicamente no sea posible. 
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En cualquier caso un endoscopio de largas dimensiones, como el artroscopio, sería el más adecuado en 
esta configuración. Éste ángulo no se tiene en cuenta en las medidas por la simetría circular del vaso. 
El ángulo  (ángulo entre el endoscopio y el vaso) en ambas configuraciones se ajusta ubicando la 
cubeta con el vaso en la posición deseada. 
 Figura 3.42. Sistema inmerso en líquido. γ es el ángulo de inclinación necesario para observar el vaso en la cubeta.  
Iluminación 
Probamos varias opciones de iluminar el interior del vaso. La Figura 3.43 muestra estas formas de 
iluminar señalando la dirección de iluminación (dada por la dirección del vector ݑపሬሬሬԦ) y la de observación 
(dada por el vector ݑ௢ሬሬሬሬԦ). Cuando se quieren hacer medidas de velocidades de flujos con la técnica PIV y 
en caso de evaluar una vena transparente, el plano interior del vaso se ilumina introduciendo el plano 
de luz desde arriba (Figura 3.43a). En el caso de una vena opaca, la iluminación se debe hacer desde un 
lateral (Figura 3.43b). Para ello se coloca el vaso en dos tubos de vidrio en forma de L (Figura 3.43c). Este 
dispositivo permite meter el vaso en la cubeta con facilidad e introducir la iluminación a través del codo. 
(a)         (b)        (c) 
     (d)       (e) 
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Figura 3.43. Formas de iluminar para (a)(b)experimentos de PIV y para (d)(e) experimentos de holografía. 
 
Para observar la deformación de la pared del vaso se utiliza el sistema propio de iluminación del 
endoscopio (Figura 3.43d). Se probó también iluminar con un endoscopio en una dirección y observar 
con otro endoscopio en la otra dirección (Figura 3.43e). La Figura 3.44 muestra mapas de fase 
resultantes para deformaciones de la pared externa el vaso y con estas dos formas de iluminar. Se 
observa que la iluminación 3 produce franjas mejor contrastadas que la iluminación 4, sin embargo en 
esta configuración se necesita manipular un endoscopio adicional. 
Iluminación 3                                                             Iluminación 4 
            Figura 3.44. Mapas de diferencia de fase para dos iluminaciones distintas. 
 
Fotografía 
A continuación se mostrarán algunos ejemplos de lo que se observa con el laparoscopio y el 
montaje 1. Se ilumina un plano de un modelo de vaso sanguíneo de vidrio transparente con líquido y 
con partículas en su interior (iluminación 1). La Figura 3.45a muestra el vaso distorsionado debido a la 
observación oblicua. Se ven también las partículas y algunos reflejos de luz en las paredes. Cuando el 
líquido se mueve por medio de una bomba conectada al modelo de vaso, se registran imágenes PIV cuya 
superposición se muestra en la Figura 3.45b, donde se aprecian las trazas de las partículas. Lo que indica 
la viabilidad de medir velocidades. 
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                                                                                (a)                                                                                   (b) Figura 3.45. Sistema inmerso en líquido. (a) Vena de vidrio con partículas. (b) Vena de vidrio con las trazas de las partículas. 
 
Con el montaje 2 y la iluminación 1 se observa una vena de silicona transparente desde dos 
perspectivas. Vista normal (Figura 3.46a) y vista inclinada (Figura 3.46b). Al observar de forma inclinada 
y gracias a la gran profundidad de enfoque del vaso se observa una mayor longitud que cuando se 
observa de frente. En las imágenes se observa la luz que difunden las paredes del vaso y las partículas. El 
fluido se mueve con una bomba que produce un caudal constante de 10mL/s. Se captura una serie de 
100 imágenes para realizar un análisis PIV. 
En el caso de la observación de frente, el análisis PIV produce un mapa de desplazamientos 
(Figura 3.46c) con el perfil parabólico típico correspondiente a un flujo de Poiseuille. En el caso de una 
observación oblicua, el mapa de desplazamientos resultante difiere al caso anterior pese a estar 
midiendo el mismo fluido (Figura 3.46d). La distorsión debida a la observación oblicua deforma los 
esperados perfiles parabólicos. 
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(a)                         (b) 
                   (c)        (d) Figura 3.46 Vena de silicona transparente observada (a) de frente y (b) de forma oblicua. (c) Mapa de desplazamientos del vaso vista de frente. (d) Mapa de desplazamientos del vaso vista de forma inclinada. 
 
Con este tipo de observación, sería posible medir en cualquier plano de un modelo vaso 
sanguíneo únicamente cambiando la orientación del plano de luz. Esta es una ventaja con respecto a los 
experimentos tradicionales de PIV donde la dirección de observación es fija. Otra de las ventajas del uso 
de endoscopios es la posibilidad de hacer estereoscopia usando dos sistemas iguales; de esta forma se 
podrían obtener mapas 3C-2D. 
Holografía 
Se quiere evaluar la posibilidad de medir la deformación de las paredes internas y externas del 
vaso. Cuando circule un flujo cuyo caudal varía en el tiempo se tienen cambios de presión, que hacen 
que el vaso se deforme. Si se cambia lateralmente la posición del vaso con respecto al endoscopio se 
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puede observar o la pared externa o la interna (Figura 3.47). Los mapas de fase resultantes se muestra 
en la Figura 3.47a para el caso de la pared interna y en la Figura 3.47b en el caso de la pared externa. 
 
             (a) 
     (b) Figura 3.47. Mapas de diferencia de fase en (a) la pared interna y en (b) la pared externa. 
 
El contraste de las franjas de la pared externa es mejor que los de la pared interna ya que no hay 
tubo de por medio. Sin embargo, con estos experimentos preliminares se ve que es posible medir la 
deformación de la pared interna de un conducto opaco. 
 
3.5 Implementación del PIV Endoscópico 
En el capítulo 2 se realizaron medidas de velocidades en el interior de modelos de vasos 
sanguíneos, donde el plano de luz observado era paralelo al sensor y visto a través de una ventana 
transparente. En esta sección se medirá el mismo sistema pero usando un endoscopio para acceder al 
interior del vaso de forma oblicua. En las secciones anteriores se vio que las imágenes se distorsionaban 
cuando se observaba de forma oblicua. En esta sección se corregirán las imágenes con el fin de dar una 
medida realista de la velocidad [27]. 
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3.5.1 Corrección de la imagen 
Como se ha visto en las imágenes anteriores, la imagen endoscópica presenta fuertes 
aberraciones y distorsiones debidas a una observación oblicua. A continuación se explicará cómo se 
hace la corrección numérica necesaria. 
 
Corrección de la distorsión 
En un sistema óptico ideal o en la región paraxial, la imagen de un papel milimetrado paralelo al 
sensor se verá de la misma forma: líneas verticales y horizontales igualmente espaciadas. Sin embargo, 
la imagen que produce un endoscopio presenta una distorsión radial (Figura 3.48a), que puede 
corregirse numéricamente usando esta misma imagen como plano de calibración. El modelo más 
implementado se encuentra detallado en [28] y se resume brevemente a continuación. El modelo de la 
distorsión tiene la siguiente forma: 
ቀ௫௬ቁ = (1 + ܭଵݎᇱଶ + ܭଶݎ′ସ + ܭଷݎ′଺) ቀ௫ᇱ௬ᇱቁ + ቀௗ௫ௗ௬ቁ     (3.6) 
donde ݎ′ଶ = ݔ′ଶ + ݕ′ଶ. Las coordenadas (x’,y’) corresponden a un punto en el espacio 
distorsionado, mientras que (x,y) son las coordenadas en el espacio corregido. Debido a la simetría 
circular de las lentes se supone una dependencia radial de la distorsión, como se observa en el primer 
término de la ecuación (3.6). Por otro lado también se tiene en cuenta una descentralización de los 
elementos ópticos con respecto al centro del CCD, que se refleja en el término de distorsión tangencial 
(segundo sumando de la ecuación 3.6). 
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                       Original                                                                                                                       Corregida             Espacio distorsionado                                                                                              Espacio sin distorsión 
                                                       (a)                                                                (b)                                                            (c) Figura 3.48. Corrección de la distorsión de la imagen del laparoscopio. 
 
Este modelo está implementado en programas comerciales como Davis de Lavision [29] o en 
software libres, siendo el código hecho por J.-Y. Bouguet con Matlab una de las más usadas [30]. Estos 
algoritmos utilizan un objeto de test plano con un patrón definido que se captura por el sistema óptico a 
corregir. En nuestro caso usamos papel milimetrado colocado en s0=10mm y capturado por el otoscopio 
(Figura 3.48). Las intersecciones de las líneas detectadas (Figura 3.48b) se usan como coordenadas del 
espacio distorsionado (x’,y’). Por lo tanto se conoce tanto (x’,y’) como (x,y) para todas las intersecciones. 
Cada pareja cumple el sistema de ecuaciones descrito en (3.6), donde las variables desconocidas son los 
coeficientes K1, K2 y K3. Se tiene un sistema lineal de ecuaciones sobredeterminado (más ecuaciones que 
incógnitas) que se resuelve como un problema de minimización. El resultado de la corrección de la 
Figura 3.48a calculada por el software de Lavision se muestra en la Figura 3.48c. Se observa cómo los 
cuadrados de la rejilla de calibrado están igualmente espaciados y la imagen ha sido corregida. 
 
La corrección de Bouguet es una generalización del caso anterior utilizando varios planos de 
calibrado. Para su implementación se requiere capturar varias imágenes de un tablero de ajedrez como 
el que se muestra en la Figura 3.49. Este objeto de prueba se debe colocar en distintas posiciones en el 
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espacio y con diferentes orientaciones de forma aleatoria. A partir de varias imágenes de este tipo el 
algoritmo devuelve no solo la imagen corregida sino también el modelo de distorsión resultante [31] 
[32]. En la Figura 3.49 se muestra un ejemplo de dos imágenes originales usadas en la calibración y su 
respectiva corrección. Se observa como una corrección aceptable se puede realizar incluso para planos 
que estén inclinados y que por lo tanto están afectados por distorsión debida a la perspectiva (Figura 
3.49b). 
                    Original                              Corregida                                           Original                             Corregida 
                                                                     (a)                                                                                                   (b) Figura 3.49. Ejemplo de imágenes originales y su corrección a partir del modelo de distorsión encontrado. 
 
El modelo de distorsión que encuentra el algoritmo (K1=-0.3581/mm2, K2=0.2296/mm4, K3=0) se 
observa en la Figura 3.50. Cada vector representa el desplazamiento que produce la distorsión radial y 
tangencial sobre cada pixel de la imagen, mientras que los números indican la cantidad de pixeles 
desplazados. Se obtiene que la distorsión tangencial es menor que la radial. 
                                              Distorsión Radial                                               Distorsión Tangencial 
               Figura 3.50. Modelo completo de distorsión para el laparoscopio (radial y tangencial). 
Capítulo 3: PIV y holografía digital endoscópicos  
127 
Corrección de la perspectiva 
La corrección de la perspectiva que surge cuando se observa un objeto inclinado (Figura 3.51a) es 
un problema ampliamente conocido en procesamiento de imágenes. Existen dos modelos básicos: el 
modelo del pinhole [33] y el ajuste polinomial de grado tres [34]. Ambos algoritmos requieren una 
escala a la que se le detectan los centros de los puntos conocidos. Estos sirven como coordenadas del 
objeto distorsionado y se relacionan con las coordenadas del objeto sin distorsión. 
El modelo de pinhole supone que los puntos sobre el objeto Ԧܺ se proyectan en puntos sobre la 
cámara ܫԦ pasando todos por un único punto en el espacio llamado pinhole. La posición de este centro 
con respecto a la cámara son los parámetros intrínsecos del sistema A. Los parámetros extrínsecos 
incluyen la rotación R y translación t del plano con respecto a la cámara. Ambos parámetros 
transforman el punto sobre el objeto en un punto sobre la cámara de manera lineal: 
ܫԦ = ܣ[ܴ ݐ] Ԧܺ        (3.7) 
Este modelo lineal se resuelve como un problema de optimización y necesita registrar varias 
imágenes con planos colocados en distinta orientación y posición. Como resultado se obtienen los 
parámetros intrínsecos del sistema, que no cambian si la configuración experimental no cambia. Y 
además se puede calcular los parámetros extrínsecos de cada plano por separado. Estos parámetros 
permiten corregir la distorsión de cada plano ya que el calibrado permite conocer su rotación y 
translación con respecto a la cámara. 
En el caso de un modelo polinomial, se supone que la posición corregida (x,y) de cada pixel será 
igual a la posición sin corregir (x’,y’) más un desplazamiento (dx,dy): 
ቀ௫௬ቁ = ቀ௫ᇲାௗ௫(௫ᇲ,௬ᇱ)௬ᇲାௗ௬(௫ᇲ,௬ᇱ)ቁ       (3.8) 
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donde ݀௫ y ݀௬ son polinomios de dos variables (x’,y’) de grado tres. Haciendo un ajuste 
polinomial se hallan los coeficientes de dx y dy. Un ejemplo de este tipo de corrección se muestra en la 
Figura 3.51 realizada con el programa Davis. Se observa un plano inclinado con un patrón de puntos 
(Figura 3.51a), y después de la corrección el planos se ve como si estuviera de frente, y además sin 
ninguna distorsión radial. 
                                                      (a)                                                                                                  (b) Figura 3.51. (a) Objeto inclinado con respecto al eje óptico. (b) Corrección de la perspectiva. 
 
3.5.2 Resultados experimentales 
En el ejemplo que se muestra a continuación se midió la velocidad del plano central de un modelo 
de vaso transparente. Se formó la imagen del plano iluminado con un artroscopio, visualizando de forma 
oblicua con el montaje de la Figura 3.40. Se registraron una serie de imágenes con el sistema de PIV de 
alta velocidad con un tiempo ΔTPIV entre imágenes de 1ms (frecuencia de adquisición de 1000img/seg). 
Se utilizó como modelo de vena un tubo de vidrio de diámetro interno 12mm y diámetro externo 16mm, 
conectado a una bomba que produce un flujo continuo. El caudal que se controla cambiando el voltaje 
que alimenta la bomba, varía desde 0 hasta 300ml/min. Para este experimento se fijó un caudal de 
230ml/min. El modelo está inmerso en la caja llena de líquido de índice. Girando la caja que contiene el 
vaso se puede observar su interior desde distintos ángulos. El ángulo entre el endoscopio y el eje central 
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del vaso puede variar desde 90° hasta 0°. El plano de luz también se puede ajustar a la orientación 
deseada. 
La imagen PIV que se obtiene para una inclinación de θ=40° (Figura 3.52a) está afectada por la 
distorsión radial y principalmente por la distorsión debida a la perspectiva. Ya que un extremo del vaso 
está más lejos que otro (extremo izquierdo en la imagen), y los aumentos varían con respecto a la 
distancia objeto, en el extremo derecho de la imagen se tiene mayor resolución espacial. Esta distorsión 
también hace que las paredes del vaso (líneas más brillantes en la imagen) no se vean paralelas. 
La buena calidad de las imágenes producidas por el artroscopio permite obtener un buen mapa de 
desplazamientos (Figura 3.52b). Este mapa de desplazamientos se ha calculado con el método de suma 
de correlaciones a partir de una serie de 100 imágenes. En el mapa de desplazamientos de colores, el 
color azul representa desplazamientos cercanos a cero, que se encuentran en el las paredes del vaso. El 
color rojo representa la magnitud máxima de desplazamiento encontrada, se observa que en el mapa de 
desplazamientos el color rojo se concentra en una región alrededor del eje del cilindro y cercana al 
extremo distal del endoscopio. Para las regiones que se alejan, la velocidad medida disminuye. 
                                                           (a)                                                                                                  (b) Figura 3.52. (a) Imagen PIV registrada con θ=40°. (b) Mapa de vectores desplazamientos. 
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La corrección de la distorsión se muestra en la Figura 3.53. El primer paso consiste en corregir las 
imágenes PIV consiguiendo que las paredes del vaso, que originalmente estaban inclinadas sean ahora 
líneas horizontales paralelas entre ellas (Figura 3.53a). Una vez corregidas la imágenes se recalcula el 
mapa de velocidades (Figura 3.53b). En este mapa se observan los perfiles parabólicos correspondientes 
al esperado flujo de Poiseuille. Se midió una velocidad máxima de 65.7mm/s. El caudal calculado 
integrando el campo de velocidad es de 222.8ml/min, el cual es similar a su valor nominal. La falta de 
vectores en la parte izquierda de la figura se debe a que el plano de luz no ilumina esa región 
suficientemente. 
                                                     (a)                                                                                              (b) Figura 3.53. (a) Imagen PIV corregida. (b) Mapa de velocidades. 
 
3.6 Implementación de la holografía digital endoscópica 
En esta sección se quiere evaluar la deformación de la pared del vaso cuando hay cambios de 
caudal del líquido que fluye en su interior. Para una medida cuantitativa es importante conocer el vector 
sensibilidad ܭሬԦ que relaciona el mapa de fase con el desplazamiento. Como ya se sabe el vector 
sensibilidad está relacionado con la diferencia entre el vector de observación y el vector de iluminación. 
En algunos montajes experimentales estos vectores se optimizan para medir únicamente 
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desplazamientos fuera del plano ݀௭ [35]. En el caso en que ambos vectores sean paralelos al eje óptico 
y con dirección contraria, el vector sensibilidad estará dado por: ܭሬԦ = ସగఒ ෠݇. 
Sin embargo, en el caso del endoscopio, la pequeña distancia entre el objeto y el endoscopio hace 
que una aproximación del vector sensibilidad a una constante no sea válida [36]. La divergencia del haz 
de iluminación es grande y el ángulo de observación también, por lo que para cada posición del objeto el 
vector ܭሬԦ tendrá una dirección distinta tal como se muestra en la Figura 3.54. 
 Figura 3.54. Definición del vector sensibilidad para los endoscopios. 
 
El vector de observación lo define básicamente el objetivo del endoscopio. Los rayos de luz que 
vienen de cada punto del objeto tienen una dirección promedio que está dada por el rayo principal, que 
es el rayo que pasa por el centro de la apertura (B en la Figura 3.54). B fija el punto de observación 
determinando a su vez la dirección de los vectores de observación, los cuales estarán en la dirección del 
rayo principal. En la Figura 3.55 se muestra el rayo principal para un punto ݕ௝ଵ del objeto (línea roja). 
Todos los puntos del espacio objeto que se encuentren sobre la línea roja tendrán el mismo ángulo de 
visión ߙ௬௝, y se mapearán a un mismo pixel j, al que se le asignará un vector unitario de observación. 
Dado que no se conoce la ubicación de B (z0), es necesario realizar un proceso de calibrado 
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experimental, que consiste en hallar estos parámetros intrínsecos a partir de la captura de varias 
imágenes de calibrado. 
 Figura 3.55. Geometría para el proceso de calibrado. 
 
Para registrar las imágenes de calibrado el objeto plano se coloca perpendicular al eje óptico, 
como muestra la Figura 3.55, y se desplaza en el eje una cantidad ∆z para cada captura. El objetivo del 
calibrado es encontrar el ángulo de visión que le corresponde a cada pixel a partir de la captura de 
puntos con coordenadas conocidas. El resultado del calibrado será un mapa de ángulos ߙ௬, ߙ௫ (matrices 
de calibrado) y la posición z0. El proceso de calibrado se explica en detalle a continuación. 
3.6.1 Calibración 
En la Figura 3.55 se esquematiza el análisis básico del calibrado para dos posiciones ݏ௢ del plano 
que llamamos: z1 y z2. Por simplicidad se presenta solo el plano z-y. El punto P(z1,y1) que se mapea en el 
pixel j, al desplazarse a z2 se mapeará en el pixel k. Propagando el rayo principal del punto P, se ve que 
es el punto Q(z2,y2) el que ahora se mapea en el pixel j. Midiendo la diferencia Δy=y2-y1 en el espacio 
objeto y conociendo ∆z se encuentra el ángulo ߙ௬௝  de la siguiente forma 
ߙ௬௝ = tanିଵ ቀ∆௬∆௭ቁ      (3.9) 
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En la Figura 3.56 se muestran unas imágenes de calibrado tomadas con el otoscopio, la lente 
f=100mm y la cámara de alta velocidad (2048x2048pixeles). El objeto utilizado corresponde a un plano 
con un patrón rectangular de círculos de diámetro 0.2mm y separados 1mm. Un punto central de 
diámetro mayor es utilizado como referencia para distinguir los otros puntos y poderlos seguir en cada 
plano. En la Figura 3.55a-c se observan imágenes capturadas para tres distancias objeto diferentes: 
5mm, 7mm y 9mm. La superposición de varias imágenes de calibrado se muestra en la Figura 3.55d, 
donde se ve perfectamente como cada círculo se encuentra en una zona distinta sobre el CCD para cada 
posición z, tendiendo todos a desplazarse en dirección radial hacia el centro de la imagen. 
                                            (a)                                          (b)                                         (c)                                       (d) Figura 3.56. Objeto de calibrado ubicado en (a) so=5mm, (b) so=7mm y (c) so=9mm. (d) Superposición de varias imágenes de calibrado. 
 
El procedimiento comienza con la detección del centro de cada círculo. Para ello se binariza la 
imagen y se invierte, transformando los pixeles con un valor menor que el umbral en 1 y los demás en 0 
(Figura 3.57a). Se busca el centroide de cada punto para obtener así las coordenadas en pixeles de los 
puntos con los que se realiza el calibrado. Estos puntos se ordenan asignándoles un valor (x,y) en 
milímetros, teniendo en cuenta que el círculo central tendrá las coordenadas (0,0). En la Figura 3.57b-c 
se muestran los puntos detectados y ordenados automáticamente. Puntos pertenecientes a una misma 
fila/columna están dibujados con un mismo color en la Figura 3.57b/Figura 3.57c. 
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                                                         (a)                                                    (b)                                                     (c) Figura 3.57. Detección de puntos de calibrado. (a) Binarización de la imagen. Detección y organización de puntos por (b) filas y (c) por columnas. 
 
Después de la detección automática de puntos, se define una función de dos variables que para 
cada punto relaciona la coordenada (x’,y’) en pixeles con la coordenada (x,y) en milímetros. Se realiza 
una interpolación sobre una malla regular de esta función con el fin de asignar a cada pixel un valor (x,y). 
Si para un mismo pixel se representa su coordenada y o x con respecto a su posición ݖ, se encuentra la 
trayectoria del rayo principal en el espacio objeto. Estos puntos se ajustan a una línea recta (Figura 
3.58a), donde cada línea indica los puntos en el espacio que se mapean en un único pixel. 
Puede observarse cómo todas las líneas convergen en un único punto en el espacio, el centro de 
la apertura. Su ubicación está en valores de ݖ negativos, lo que significa que B está dentro del 
endoscopio. En la Figura 3.58b se muestra el plano x-y donde la dispersión de los puntos es mínima (ݖ =
ݖ଴). En esta figura se ve que los rayos realmente no convergen en un único punto, si no en una pequeña 
región con una dispersión de 0.1mm. Esta dispersión se debe a errores en la detección de la coordenada 
de los puntos de calibrado y al ruido en las imágenes. El valor de z0 encontrado es de (-1.2±0.1)mm. 
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                                                                              (a)                                                                                        (b) Figura 3.58. Representación de los rayos principales en (a) el plano y-z y en (b) el plano y-x. 
 
El mapa de los ángulos de visión (ߙ௫ y ߙ௬) se muestra en la Figura 3.59. De estas figuras se puede 
observar que hay un rayo cuya dirección es paralela al eje ݖ (ߙ௫ = 0, ߙ௬ = 0). Este punto se encuentra 
localizado en: x0=893px (-0.33±0.1mm), y0=957px (-0.56±0.1mm). Y no coinciden con el centro del círculo 
que define la apertura, que se encuentra en (993px,1023px) y con una ángulo de visión de ߙ௫଴ =
0.05ݎܽ݀, ߙ௬଴ = 0.04ݎܽ݀. Esta diferencia se puede deber a una pequeña desalineación de la óptica del 
endoscopio. 
               Figura 3.59. Ángulos de visión del otoscopio para todo el campo de visión. 
 
Con el calibrado se han encontrado los parámetros intrínsecos del endoscopio: ߙ௫ , ߙ௬ , ݔ଴, ݕ଴,ݖ଴. Si 
se conoce la posición ݖ de un punto del objeto, a partir de estos parámetros se pueden hallar las 
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coordenadas (ݔ, ݕ) de ese punto con respecto al origen del sistema de coordenadas que hemos definido 
(centro del extremo distal del endoscopio) de la siguiente forma: 
ݔ = ݐܽ݊ ௫(ݖ − ݖ଴) + ݔ଴,  ݕ = ݐܽ݊ ௬(ݖ − ݖ଴) + ݕ଴   (3.10) 
La ventaja de nuestro calibrado es que no solo se obtienen las direcciones de observación sino la 
ubicación de z0. Eso significa que hemos encontrado las características del objetivo del endoscopio, que 
son independientes de los otros elementos del montaje óptico. Por lo tanto para trabajar con los 
endoscopios en cualquier condición sólo sería necesario hacer un calibrado inicial y en caso de mover el 
dispositivo o cambiar la lente, solo sería necesario desplazar y/o escalar las matrices de calibrado hasta 
que el tamaño de las aperturas coincidan. Además las distorsiones debidas a la óptica ya están incluidas 
en las matrices de calibrado, con lo que no sería necesario corregir las imágenes previamente. 
Reconstrucción de planos y cilindros a partir de las matrices de calibrado 
Una de las aplicaciones interesantes de las matrices de calibrado es la posibilidad de encontrar la 
posición de un plano perpendicular al eje óptico, siempre y cuando se conozca alguna distancia sobre el 
plano. El procedimiento para hacer esta reconstrucción se esquematiza en la Figura 3.60, donde se 
observa un plano ubicado en una posición ݏ௢ de valor desconocido. Para calcular este ݏ௢ se seleccionan 
dos puntos (ݕ௔ y ݕ௕), cuya separación d sea conocida. 
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De las matrices de calibrado se conoce el ángulo de observación de cada punto seleccionado. De 
la geometría de la Figura 3.60 se puede demostrar que ݏ௢ se puede encontrar de la siguiente forma: 
ݕ௔ = (ݏ௢ + ݖ଴) tan ߙ௔ݕ௕ = (ݏ௢ + ݖ଴) tan ߙ௕ ⇒ ݏ௢ =
ௗ
୲ୟ୬ ఈೌି୲ୟ୬ ఈ್ − ݖ௢     (3.11) 
Este procedimiento se puede generalizar para planos inclinados como los que se muestran en la 
Figura 3.61. Para un plano inclinados un ángulo  con respecto al eje óptico (Figura 3.61a), habrá una 
columna de puntos paralelos al eje ݕ y con una misma coordenada (ݔ, ݖ). Al seleccionar dos puntos de 
cada columna se encuentra la coordenada ݖ de esa columna con la ecuación (3.11). Si se realiza el 
procedimiento con todas las columnas, se encontrará una posición ݖ para cada una y conociendo la 
separación entre las columnas (ݓ) se podrá encontrar el ángulo . Este procedimiento se ha testeado 
registrando varios planos a intervalos de 5° de rotación, de los que se muestran dos ejemplos en la 
Figura 3.61. Con la metodología propuesta se encuentra para el plano 1, ௘௫௣ = 119.0° y para el plano 
2, ௘௫௣ = 123.8°. La diferencia experimental es de 4.8°, que está de acuerdo con el valor nominal. 
                                                       (a)                                                               (b)                                                            (c) Figura 3.61. (a) Esquema de la medida de inclincación de un plano.Planos reconstruidos a partir de dos líneas. (b) Plano 1: =120°. (c) Plano 2: =125°. 
 
Usando la metodología anterior también es posible encontrar las coordenadas de un cilindro con 
respecto al otoscopio. La Figura 3.62a muestra un modelo de vaso flexible y opaco de 12mm de 
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recubierto el vaso con una escala de puntos separados 1mm. El cilindro se coloca con su eje principal 
perpendicular al eje óptico, de tal forma que a los puntos de cada fila horizontal le corresponde una 
misma coordenada ݖ. Esta coordenada se halla seleccionando dos puntos alejados sobre la misma línea 
y haciendo el análisis anterior. Una vez hallada la coordenada ݖ, las coordenadas ݔ y ݕ se pueden hallar 
a partir de la ecuación 3.10. La reconstrucción completa del objeto se observa en la Figura 3.62b. 
Ajustando las posiciones (ݔ, ݕ, ݖ) a un cilindro de radio ܴ, se encuentra con la reconstrucción un radio 
de R=6.12mm. 
 (a) 
(b) Figura 3.62. (a) Cilindro recubierto con una escala y observado con el otoscopio. (b) Medida de forma. 
 
3.6.2 Vector sensibilidad 
Para hallar el vector sensibilidad es necesario conocer también el vector de iluminación ݑపሬሬሬԦ, lo que 
se explica a continuación. 
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 Figura 3.63. Calculo del vector de iluminación.  
Las salidas de las fibras de iluminación se distribuyen en la periferia del extremo distal del 
endoscopio en forma de anillo. Cada fibra actúa como una fuente de luz divergente y define una 
dirección de iluminación. Por ejemplo en la Figura 3.63 se muestra en el plano z-y dos direcciones de 
iluminación i1 y i2. Promediando todos los vectores de todas las fibras se definirá el vector de 
iluminación total. Por la simetría del sistema de iluminación, se tendrá que el origen de este vector 
promedio está en el centro del anillo, que en un principio suponemos que está en el origen del sistema 
de coordenadas (ݔ௜଴, ݕ௜଴, ݖ௜଴) = (0,0,0). Por lo tanto el vector de iluminación para cada punto del 
objeto (ݔ, ݕ, ݖ) está dado por: 
ݑపሬሬሬԦ = ଵඥ(௫ି௫೔బ)మା(௬ି௬೔బ)మା(௭ି௭೔బ)మ  ൣ(ݔ − ݔ௜଴)ଓ̂ + (ݕ − ݕ௜଴)ଔ̂ + (ݖ − ݖ௜଴) ෠݇൧   (3.12) 
Es por esto que es necesario conocer la forma y la ubicación del objeto a evaluar (ݔ, ݕ, ݖ). Nótese 
que los vectores de observación y de iluminación son unitarios. 
La Figura 3.64 muestra las tres componentes del vector sensibilidad para el caso del otoscopio 
observando un objeto plano perpendicular en s0=10mm. Cada una de estas componentes da una idea de 
la forma de las franjas que se obtienen cuando se produce un desplazamiento constante del plano en 
cada una de las tres direcciones. Un desplazamiento constante en ݔ produce franjas verticales, uno en ݕ 
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produce franjas horizontales y uno en ݖ, franjas circulares. Una combinación de desplazamientos en ݖ y 
en ݕ haría que el centro de las franjas circulares se desplazase en dirección ݕ. 
   Figura 3.64. Tres componentes del vector sensibilidad.  
3.6.3 Desplazamiento fuera de eje de un objeto plano 
Como forma de verificar la metodología propuesta, en esta sección se utilizarán los endoscopios y 
sus matrices de calibrado para calcular desplazamientos constantes en una sola dirección de sólidos 
rígidos. Cuando todos los puntos de un objeto se trasladan una cantidad constante Ԧ݀ = (݀௫ , ݀௬ , ݀௭), 
este vector desplazamiento se puede hallar a partir del mapa de diferencia de fase y de las matrices de 
calibrado con el procedimiento descrito a continuación. Cada pixel i tiene un valor de fase ∆ϕi que se ha 
medido y un vector sensibilidad ൫ܭ௫௜, ܭ௬௜, ܭ௭௜൯ calculado con la calibración. Estos parámetros deben 
cumplir la siguiente relación: 
∆߮௜ − ∆߮଴ = ܭ௫௜ ݀௫ + ܭ௬௜ ݀௬ + ܭ௭௜ ݀௭    (3.13) 
donde Δϕ0 es la fase necesaria que se suma para encontrar la fase absoluta ya que solo tenemos 
la fase relativa. Por lo tanto en esta ecuación hay cuatro incógnitas: ݀௫ , ݀௬ , ݀௭, ∆߮଴. La ecuación 3.13 es 
válida para todos los puntos del objeto, siempre que el movimiento del sólido sea una translación 
constante. En consecuencia se tendrá un sistema lineal de 4 incógnitas y N ecuaciones, donde N es el 
número de pixeles del sensor: 
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∆߮ଵ = ܭ௫ଵ ݀ݔ + ܭ௬ଵ ݀ݕ + ܭ௭ଵ ݀ݖ + ∆߮଴∆߮ଶ = ܭ௫ଶ ݀ݔ + ܭ௬ଶ ݀ݕ + ܭ௭ଶ ݀ݖ + ∆߮଴⋮∆߮ே = ܭ௫ே ݀ݔ + ܭ௬ே  ݀ݕ + ܭ௭ே  ݀ݖ + ∆߮଴
   (3.14) 
Como se sabe, una forma sencilla de resolver este sistema lineal consiste en escribirlo de forma 
matricial, como se muestra a continuación: 
൭∆߮ଵ⋮∆߮ே൱ே×ଵ
= ቌܭ௫ଵ ܭ௬ଵ






ΦሬሬሬԦ = ८  ሬ݀ሬሬԦ       (3.15) 
Este sistema es sobredeterminado y la mejor solución, hallada con el método de mínimos 
cuadrados, está dada por [37]: 
Ԧ݀ = (ܣ்ܣ)ିଵܣ் ΦሬሬሬԦ      (3.16) 
Si la matriz (ATA) es invertible, el sistema tiene solución. 
Desplazamiento de un objeto plano 
A continuación se muestran las medidas obtenidas cuando se produce un desplazamiento de un 
objeto plano. Para estas medidas se usó el montaje de la Figura 3.26. Para desplazar el objeto se utilizó 
un tornillo micrométrico con una sensibilidad de 1µm y se observó el objeto con el otoscopio. El plano 
se coloca perpendicular al eje óptico en so=10mm. El objeto se desplaza en dirección ݖ una cantidad 
constante de ݀௭=5µm. El mapa de fase que se obtiene se muestra en la Figura 3.65a. Se observan franjas 
circulares como era de esperarse. El contraste de las franjas es bajo haciendo difícil filtrar las franjas. Por 
eso, el mapa de fase filtrado se obtiene grabando 5 diferentes hologramas donde se ha realizado un 
desplazamiento de 1µm de manera consecutiva. Estos cinco mapas filtrados se van sumando 
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numéricamente para al final obtener un mapa filtrado de un deslazamiento de 5µm. El resultado de esta 
suma se muestra en la Figura 3.65b. 
Tras realizar el desplegado de la fase y usar la ecuación 3.16 se halla un desplazamiento de ݀௭ =
(4.9 േ 0.1)ߤ݉. En el cálculo de los vectores sensibilidad se tuvo en cuenta que el origen de los vectores 
de iluminación eran (0,0,0). El residuo de la minimización se muestra en la Figura 3.65c. La desviación 
estándar de este residuo es de 0.1mm, que está en concordancia con los errores de medida. Sin 
embargo en la figura se puede ver un comportamiento circular. 
Si el origen de la iluminación se reajusta a un valor adecuado, el nuevo residuo resultante se 
muestra en la Figura 3.65d. En este nuevo residuo se puede ver como la tendencia circular empieza a 
disminuir. Este experimento ha servido para encontrar la posición del origen del vector de iluminación 
de forma más precisa. Este procedimiento se puede ver como un calibrado para los vectores de 
iluminación. El origen de la iluminación encontrado para el otoscopio es ݔ௜଴ = −0.9݉݉, ݕ௜଴ = −0.7݉݉, 
el hecho de que no estén en el centro se debe a una asimetría en la disposición de las fibras ópticas. 
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3.6.4 Deformación radial de un modelo de vaso 
La deformación más habitual de un vaso cilíndrico es una deformación radial. Para calcular esa 
deformación es necesario conocer la componente radial del vector sensibilidad, que es la proyección de 
ܭሬԦ en la dirección radial del cilindro, ݑ௥ሬሬሬሬԦ: ܭ௥ = ܭሬԦ ∙ ݑ௥ሬሬሬሬԦ. Omitiendo un término constante, que puede ser o 
no nulo, ܭ௥ሬሬሬሬԦ se puede obtener como: 
ܭ௥ = ௄೤ ௬ା௄೥ ௭ோ        (3.17) 
Se observa que esta componente depende de dos componentes del vector sensibilidad (ܭ௬ y ܭ௭), 
del radio del cilindro (ܴ) y de su posición (a través de las coordenadas ݔ, y de los puntos del vaso). En 
estos experimentos se quiere medir la deformación radial del vaso que se ha mostrado en la Figura 
3.62a, cuyas coordenadas ya se han medido (Figura 3.62b). A partir de estas medidas se obtiene el 
vector de iluminación (ecuación 3.12) y junto con el vector de observación (obtenido con el calibrado), 
se hallan las tres componentes del vector sensibilidad y su componente radial (Figura 3.66b). 
Si el vaso se conecta con un sistema de tuberías a un depósito de líquido, es posible cambiar la 
presión interna del vaso cambiando la altura del depósito. Al cambiar la presión el vaso se va a dilatar o 
contraer, produciendo así un desplazamiento radial. La Figura 3.66a muestra las franjas 
correspondientes a un cambio de presión de ∆P=1.2mmHg. Si el desplazamiento fuera radial y 
constante, la forma de las franjas resultantes debería ser idéntica a la forma de la componente radial del 
vector sensibilidad. Sin embargo hay una diferencia visible entre estas franjas, concluyendo que el 
desplazamiento radial no es constante. De hecho, se puede deducir también que el desplazamiento 
radial es menor en los extremos del vaso. Esto es compatible con la restricción impuesta por los tubos 
que sujetan el vaso en ambos extremos. 
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                                                                 (a)                                                                   (b) Figura 3.66. (a) Mapa de diferencia de fase correspondiente a un desplazamiento radial dr. (b) Componente radial del vector sensibilidad.  
Para comprobar el efecto de las restricciones en los extremos de las venas, hemos medido la 
forma de dos venas distintas, una sujeta en sus extremos y otra con sus extremos libres (Figura 3.67). La 
medida de forma se realizó con holografía digital de dos longitudes de onda tal como se explicó en el 
capítulo 1. Se utilizó el montaje de holografía digital endoscópica (Figura 3.26) con el haz de referencia 
de doble longitud de onda tal como se muestra en la Figura 1.8. Se ve que las líneas de nivel de ݖ para 
una vena con sus extremos libres (Figura 3.67b) son líneas horizontales, como corresponde a un cilindro 
recto. En cambio, para el caso del vaso conectada al sistema fluido (Figura 3.67c), las líneas de nivel de ݖ 
ya no son horizontales sino que muestran un abombamiento del vaso. Es decir, el vaso tiene un 
diámetro ligeramente mayor en el centro que en sus extremos. Este abombamiento se puede ver como 
una deformación radial producida por la presión del líquido en el interior del vaso, que concuerda con la 
forma de las deformaciones ya medidas. 
                                                                 (a)                                                                   (b)                                                             (c) Figura 3.67. (a) Vaso con sus extremos sujetos. (b) Forma de un vaso con sus extremos libres.y con aire en su interior (c) Forma de un vaso con sus extremos sujetos y con líquido en su interior. 
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3.6.5 Deformación de un modelo de vaso debido a un caudal pulsado 
En esta sección presentamos la medida de la deformación de una vena en una situación realista 
en la que el flujo es pulsátil. Como ya vimos en el capítulo 2, las variaciones de caudal producen 
variaciones de presión, que producirán deformaciones radiales del vaso. 
La Figura 3.68a muestra un ejemplo de los mapas de fase correspondientes a la deformación de 
un tubo flexible. En este caso, se utilizó un artroscopio para registrar múltiples hologramas por ciclo del 
flujo pulsátil con una resolución temporal de 2ms. El mapa de la Figura 3.68a corresponde a la 
comparación del vaso en el punto de máxima presión con el punto de mínima presión del ciclo. Las 
franjas obtenidas para cualquier punto del ciclo tienen una estructura similar, cambiando únicamente el 
número de franjas del mapa. La forma de estas franjas concuerda con las obtenidas en el experimento 
de cambio de presión estático, lo que pone de manifiesto de nuevo el efecto de las restricciones de los 
extremos del vaso. La Figura 3.68b muestra los valores de deformación radial calculados a partir del 
mapa y del vector ܭ௥, estando las isolíneas dibujadas sobre la forma del cilindro. Se puede observar 
como el desplazamiento radial es prácticamente constante en cada sección transversal (valor fijo de ݔ), 
como debería esperarse en un tubo cilíndrico homogéneo. Se ha medida un valor máximo de 1,7µm en 
el centro del tubo, siendo constante en una longitud de 5mm, a partir de la cual la deformación del vaso 
disminuye debido a que el vaso está restringida en sus extremos al estar sujeta a los tubos. Está sujeción 
es necesaria para que el vaso no se salga del circuito. 
La Figura 3.68c muestra la evolución temporal de la deformación radial correspondiente al punto 
central del vaso, comparada con el registro de presión tomado a la vez que los hologramas. El valor 
cuantitativo de la deformación para cada punto del ciclo se ha obtenido a partir de los mapas de 
diferencia de fase mediante un proceso de filtrado y desplegado. Se ve como la deformación y la presión 
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cambian sincronizadamente sin que haya desplazamiento temporal de los máximos, confirmando el 
satisfactorio funcionamiento de la medida de deformaciones. 
                          (a)                                                         (b)                                                                            (c) Figura 3.68. Desplazamiento radial para un tubo flexible. (a) Mapa de diferencia de fase. (b) Mapa de deformación radial. (c) Evolución temporal del desplazamiento del punto central y de la presión medida. 
 
Hemos medido también la deformación de una sección de una aorta real de oveja. En este caso, la 
deformación radial puede no ser uniforme ya que depende no sólo de la presión sino también de las 
propiedades elásticas del material. La Figura 3.69 muestra cinco mapas de diferencia de fase 
correspondientes a distintos puntos del ciclo. Se observa que el patrón de las franjas es similar en todos 
los casos, siendo el número de franjas mayor en la Figura 3.69e, que corresponde al punto de máxima 
deformación. Este patrón de franjas ya no tiene la forma circular obtenida anteriormente, por lo que se 
concluye que el desplazamiento radial no es constante. Varios factores pueden ser responsables de este 
patrón, siendo el más importante que la aorta puede que no tenga un espesor uniforme, o que la 
distribución de su tejido celular no sea uniforme a lo largo del vaso. 
                             (a)                                  (b)                                  (c)                                  (d)                                  (e) Figura 3.69. Evolución de los mapas de diferencia de fase obtenidos en una aorta de una oveja para un flujo pulsátil. Los tiempos mostrados corresponden a (a) 254ms, (b) 274ms, (c) 294ms, (d) 314ms y (e) 374ms 
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Los valores de deformación (Figura 3.70a) corresponden al mapa de fase de la Figura 3.69e. Como 
se puede observar este mapa tiene franjas difíciles de resolver, por lo que el mapa filtrado se ha 
calculado a partir de la suma de los mapas anteriores que se resuelven mejor y se pueden filtrar bien. 
Nuevamente la comparación de la evolución temporal de la deformación y la presión (Figura 3.70b) 
muestra una buena concordancia entre ambas variables. 
                                                                                 (a)                                                                                             (b) Figura 3.70. Resultados para una aorta de oveja. (a) Deformación radial para la máxima presión (t = 0.5 s). (b) Evolución temporal de la deformación en un punto central y de la presión medida. 
 
3.7 Conclusiones 
En este capítulo se han explorado en detalle las capacidades de varios endoscopios comerciales 
para el estudio mediante técnicas como la holografía digital y el PIV de la mecánica de sólidos y de 
fluidos en diferentes modelos de vasos sanguíneos. Aunque la holografía endoscópica se ha utilizado en 
trabajos anteriores, en este trabajo se muestra por primera vez el registro e iluminación de los 
hologramas con un único endoscopio. 
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Se ha llevado a cabo una caracterización completa de los parámetros ópticos más relevantes de 
cuatro endoscopios comerciales diferentes, tres rígidos y uno flexible.  
Se han estudiado y corregido las distorsiones introducidas en la imagen que proporciona el 
endoscopio. 
Se ha combinado el PIV de alta velocidad con endoscopía para observar el interior de un plano 
central de un modelo de vaso sanguíneo, demostrando que es posible medir la velocidad con una 
observación oblicua. Esta observación inclinada abre la posibilidad de hacer medidas de PIV 
estereoscópico.  
Se ha diseñado y puesto a punto un sistema óptico que permite realizar hologramas usando un 
único endoscopio para iluminar el objeto y registrarlo. Se ha desarrollado un sistema completo de 
calibrado que permite calcular el vector sensibilidad en cada punto del campo de visión del endoscopio. 
Se ha comprobado su utilidad para la medida de formas (con doble longitud de onda) y de 
deformaciones (una única longitud de onda) de la pared externa de un modelo de vaso sometida a 
cambios de presión estáticos. 
Se ha medido la deformación de la pared externa de un modelo de vaso y de un vaso sanguíneo 
real (una sección de aorta de oveja) cuando circula un flujo pulsado. Se encontró que el modelo de vaso 
se comporta según lo esperado, con una deformación radial prácticamente constante. Sin embargo para 
el caso del vaso sanguíneo real, se encontró una deformación irregular indicando que la estructura de la 
pared juega un papel importante en la forma de la deformación. Se concluye que la holografía digital 
endoscópica es una técnica con gran potencial en el estudio de la dinámica de vasos opacos. 
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La medida de la forma de un objeto por medio de una técnica no invasiva es útil en una gran 
variedad de campos como la biología, la industria, el arte y la bioingeniería. En este capítulo se 
presentará una técnica óptica que utiliza luz blanca como fuente de iluminación. 
Existen varios métodos ópticos no invasivos que miden la forma 3D de un objeto [1], como la 
interferometría con dos longitudes de onda que se explicó en el capítulo 1. Existe un método muy 
conocido y antiguo que son las imágenes estereoscópicas [2], técnica inspirada en la visión humana 
donde ambos ojos observan la escena desde dos puntos diferentes con el fin de inferir información 3D. 
Pese a que las cámaras y sensores capturan información 2D, al combinar dos o más cámaras y realizar 
registros desde diferentes puntos de vista, se halla una correspondencia entre los puntos de la escena. 
Con esta correspondencia y conociendo la geometría del sistema es posible obtener información de 
profundidad por medio de una triangulación. En algunas ocasiones el problema de correspondencia 
presenta inconvenientes [3]. Puede haber puntos escondidos (oclusión) que solo se ven en una de las 
imágenes, objetos sin textura, escenas poco densas donde los puntos detectados son insuficientes, o 
puntos que pueden quedar emparejados múltiples veces. Es por esto que para algunos problemas se 
prefiere utilizar una técnica llamada, de manera general, proyección de luz estructurada. En esta técnica 
una de las cámaras de la estereoscopia es reemplazada por un proyector de luz. La escena se ilumina 
con un patrón de intensidad que tiene una estructura definida, como franjas o puntos, creando una 
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correspondencia sobre cada punto de la imagen. A continuación se captura una imagen 2D del objeto 
que está siendo iluminado con el patrón. Si el objeto es una pantalla plana el patrón capturado será 
similar al patrón proyectado. Sin embargo, si el objeto no es plano el patrón capturado estará 
distorsionado (Figura 4.1). Esta distorsión dependerá, entre otras cosas, de la geometría del objeto y su 
forma podrá ser inferida a partir de la distorsión. 
 Figura 4.1. Proyección de franjas. Distorsión que sufren las franjas debidas a la geometría del objeto. 
 
Existen varios patrones de luz que se utilizan dependiendo de la aplicación [4]. Se dividen en tres 
grandes grupos: los que proyectan una variación continua de luz blanca como un arcoíris, los que 
proyectan luz con variaciones en 1D como franjas y los que proyectan patrones con variaciones en 2D 
como una cuadrícula. En [5] se discuten las ventajas y desventajas de proyectar algunos de los patrones 
mencionados anteriormente. Nosotros nos hemos centrado en utilizar dos tipos de patrones: franjas 
verticales y puntos en una cuadrícula regular. 
Las medidas realizadas para este capítulo se llevaron a cabo en el laboratorio del profesor Cosme 
Furlong como parte de una estancia de cuatro meses en el Instituto Politécnico de Worcester (WPI) en 
Estados Unidos. El objetivo de esta colaboración era medir la forma de las cuerdas vocales (CV) mientras 
éstas vibran. Una medida cuantitativa de la vibración ayudaría a entender mejor la fisiología de las 
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cuerdas vocales y sus enfermedades. Todas las pruebas realizadas están enfocadas para proponer un 
diseño de endoscopio que pueda ser llevado a la práctica médica. 
Este capítulo presentará en su primera parte los fundamentos de la técnica de proyección de 
patrones de luz. Se describirá el proceso de calibrado necesario para encontrar la relación entre la 
información capturada y la profundidad del objeto a evaluar. Seguidamente se mostrarán algunos 
ejemplos utilizados para probar, verificar y validar la técnica. En nuestro trabajo el proceso de medida 
consiste, no solo en extraer la forma de las cuerdas vocales, sino en hacerlo mientras estas vibran. 
Finalmente se mostrarán las medidas in-vitro realizadas en una laringe de cerdo. 
4.1.1 Cuerdas vocales 
En el proceso de emisión de sonidos participan los pulmones, la laringe y las cuerdas vocales (CV), 
siendo estas últimas las que juegan un papel primordial. La Figura 4.2a muestra las CV en diferentes 
estados. Se observa que realmente no son cuerdas sino una serie de repliegues membranosos situados 
dentro de la laringe. Los bordes externos están adheridos a los músculos de la laringe mientras que los 
bordes internos están libres con la posibilidad de vibrar. La glotis, el espacio entre las dos cuerdas, está 
completamente abierta en la respiración para permitir el paso del aire y se cierra en el momento de la 
producción de sonido o la ingesta de alimentos. Los músculos ajustan la tensión en las cuerdas en el 
momento de la vibración para producir el sonido deseado. Para los humanos, la frecuencia vocal 
fundamental es aproximadamente 200 Hz para las mujeres, y 120 Hz para los hombres. 
                                                                          (a)                                                                                          (b) Figura 4.2. (a) Imágenes de las CV tomadas de un video. (b) Muestra biológica usada en el experimento.  
CV 
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La Figura 4.2b muestra la laringe porcina utilizada en estos experimentos. Dicha laringe fue 
diseccionada del animal por un experto para propósitos de estudios académicos. Este órgano es similar 
anatómicamente al de los seres humanos [6]. A la laringe se le ha quitado el tejido superglótico para 
exponer las cuerdas vocales pero se le han dejado cartílagos que permiten variar la tensión de las 
cuerdas. La imagen muestra la tráquea intacta por donde pasará el aire. Se observa el cartílago en forma 
de V y de color blanco rodeando las cuerdas. En el extremo opuesto al cartílago se ven unas 
protuberancias que conectaban las cuerdas con el tejido superglótico. 
 Figura 4.3. Movimiento de las cuerdas vocales en diferentes puntos del ciclo. 
 
La Figura 4.3 muestra el movimiento de las cuerdas en distintos puntos del ciclo. Las cuerdas 
vocales realizan un movimiento complejo en el espacio 3D. Inicialmente están unidas en su extremo 
superior (como se observa en el punto 1), ocultando su parte inferior. En este punto del ciclo se está 
acumulando presión del aire debajo de la glotis. La presión aumenta lo suficiente para empujar las 
cuerdas y separarlas liberando de un solo “soplo” el aire acumulado. Seguidamente las cuerdas 
empiezan a cerrarse desde su parte inferior. El punto de contacto (punto 6 en la Figura 4.3) va subiendo 
hasta que finalmente quedan completamente cerradas en su parte superior. Este movimiento es como 
el de una onda y por eso se llama onda mucosa. 
Los médicos acceden ópticamente a este órgano por medio de un endoscopio llamado 
laringoscopio y observan su vibración con estroboscopía. La estroboscopía consiste en iluminar un 
Capítulo 4: Medida de formas usando proyección de franjas  
159 
objeto, que se mueve periódicamente, con destellos de luz sincronizados que permiten “congelar” cada 
parte del ciclo y ver el movimiento como en cámara lenta [7]. 
Más recientemente se ha utilizado tecnología de alta velocidad donde las cámaras son capaces de 
capturar la vibración completa. Un análisis posterior de las imágenes permite extraer información 
relevante como la frecuencia de vibración, la velocidad y la aceleración [8]. Sin embargo con estas 
técnicas 2D no es posible conocer mucho acerca del movimiento 3D, que incluye la amplitud del 
desplazamiento de las CV. Tampoco es capaz de evaluar la fase cerrada del ciclo vibratorio. Una 
vibración anómala de las cuerdas puede ser debida al desarrollo de lesiones vocales o a alguna patología 
como nódulos y pólipos [9]. Mejorar las técnicas que permiten obtener información funcional de la 
vibración de las cuerdas ayudaría al especialista a diagnosticar enfermedades sin necesidad de realizar 
biopsias o procedimientos invasivos que puedan dañar las cuerdas. 
 
4.2 Fundamentos de la técnica 
A continuación se van a presentar los fundamentos de la técnica cuyo objetivo es encontrar la 
coordenada ݖ (profundidad) de cada punto del objeto en estudio respecto a un plano de referencia. 
La Figura 4.4 muestra la geometría de un sistema cámara-proyector que evalúa una superficie S. 
Por simplicidad se muestra el plano x-z. El origen del sistema de coordenadas se coloca en el plano de 
referencia. Las coordenadas de la cámara y el proyector se suponen conocidas (c y p). El ángulo δ es el 
llamado ángulo de triangulación. Un rayo sale del proyector e incide sobre un punto P de la superficie. 
Un rayo difundido por el objeto se dirige a la cámara. Si no existiese el objeto S, el rayo inicial incidiría en 
un punto del plano de referencia  ௣ܲ. Para la cámara es como si la luz del punto P viniese del punto ௖ܲ. Es 
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decir, ha habido un “desplazamiento” del rayo de luz (݀௫) en el plano de referencia. Lo mismo ocurriría 
en la otra dirección (݀௬). Estos desplazamientos dependen de la dimensión ݖ del objeto. 
 
ࢉ:  (૙, ૙, ࡸࢉ) 
࢖:  ൫࡮, ૙, ࡸ࢖൯ 
ࡼ࢖:  ൫࢞࢖, ࢟࢖, ૙൯ 
ࡼࢉ:  (࢞ࢉ, ࢟ࢉ, ૙) 
Figura 4.4. Geometría cámara-proyector que encuentra la profundidad z con respecto a un plano. 
 
Si somos capaces de medir el desplazamiento ݀௫, hallando la relación entre ݀௫ y ݖ, podríamos 
encontrar a la profundidad del objeto ݖ. La relación entre ݀௫ y ݖ se puede encontrar analíticamente a 
partir de la geometría del sistema cámara-proyector. El análisis que se hará a continuación es válido 
para cualquier patrón de luz proyectado. De la configuración de la Figura 4.4 se deducen las siguientes 
relaciones geométricas: 
                                     ݔ௖ = ௅೎௅೎ି௭ ݔ,                        ݕ௖ = ௅೎௅೎ି௭ ݕ 
ݔ௣ = ܤ − ௅೛௅೛ି௭ (ܤ − ݔ),         ݕ௣ = ௅೛௅೛ି௭ ݕ.        (4.1) 
Utilizando las ecuaciones anteriores y sabiendo que ݀௫ = ݔ௖ − ݔ௣ y que ݀௬ = ݕ௖ − ݕ௣, el 
desplazamiento que ha sufrido el patrón de luz en cada dirección está dado, de manera general, por las 
siguientes expresiones: 
݀௫ = ൬ ௅೎௅೎ି௭ − ௅೛௅೛ି௭൰ ݔ + ௭ ஻௅೛ି௭ ,  ݀௬ = ൬ ௅೎௅೎ି௭ − ௅೛௅೛ି௭൰ ݕ  (4.2) 
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En el caso en que la profundidad a medir sea muy pequeña comparada con las distancias de la 
cámara y del proyector (ܮ௖ ≫ ݖ y ܮ௣ ≫ ݖ), se puede hacer la siguiente aproximación de orden cero: 
ܮ௖ − ݖ ≈ ܮ௖ y ܮ௣ − ݖ ≈ ܮ௣. Con lo que las expresiones en 4.2 se simplifican de esta forma: 
݀௫ = ௭஻௅೛ ,    ݀௬ = 0    (4.3) 
Vemos que los desplazamientos dependen de la geometría del sistema y de la altura del objeto. El 
desplazamiento ݀௬ es cero ya que la cámara y el proyector están a la misma altura y no existe ángulo de 
triangulación en esa dirección. Midiendo el desplazamiento ݀௫ en el plano objeto y los parámetros del 
sistema (B y ܮ௣), se obtiene la profundidad del objeto (ݖ) con respecto al plano de referencia: 
ݖ = ௅೛஻ ݀௫       (4.4) 
Es importante remarcar que los valores B y ܮ௣ cambian cuando cambia el plano de referencia (ya 
que estos se miden con respecto al plano de referencia), independientemente de que la distancia 
relativa entre la cámara y el proyector cambie o no. 
En algunos casos se conoce el ángulo de triangulación. De la geometría del sistema se deduce que 
este ángulo puede aproximarse a: 
tan ߜ ≈ ஻௅೛       (4.5) 
Con lo que se tiene que la ݖ dependerá del ángulo de triangulación y de lo que se haya desplazado 
el rayo: 
ݖ = ௗೣ୲ୟ୬ ఋ        (4.6) 
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Si lo que se proyectan son franjas, el desplazamiento ݀௫ se mide contando el número de franjas 
en el mapa de fase que hay entre ௣ܲ y ௖ܲ  (Δ݉) y conociendo el ancho de la franja en el plano de 
referencia (ܾ௫), por lo tanto: 
݀௫ = Δ݉ ܾ௫       (4.7) 
En ese caso la profundidad ݖ estará dada por: 
ݖ = Δ݉ ௕ೣ୲ୟ୬ ఋ       (4.8) 
De esta ecuación se puede deducir la sensibilidad del sistema, para una sola franja (Δ݉ = 1) la 
profundidad que se mide serás ܾ௫/ tan ߜ. 
En el caso de proyectar puntos, una vez identificado el punto proyectado tanto en el plano de 
referencia como en el objeto, se mide el desplazamiento en el plano imagen (en pixeles). Pero el 
desplazamiento del punto se debe dar en el plano de referencia, por lo tanto se necesita una escala en 
este plano para saber la conversión. Esta misma escala sirve para encontrar la coordenada (ݔ, ݕ) de 
cada punto del objeto. De esta forma se encuentra el perfil completo 3D del objeto. 
Cuando la aproximación de orden cero no se ajusta a los datos medidos, podemos reescribir las 
ecuaciones (4.2) de la siguiente forma: 
݀௫ = ቆ ଵଵି ೥ಽ೎ −
ଵ
ଵି ೥ಽ೛
ቇ ݔ + ቆ ଵଵି ೥ಽ೛ቇ 
௭஻
௅೛,  ݀௬ = ቆ ଵଵି ೥ಽ೎ −
ଵ
ଵି ೥ಽ೛
ቇ ݕ  (4.9) 
Usando una aproximación de primer orden teniendo en cuenta que ܮ௖,௣ > ݖ y la siguiente 
expresión  ଵଵି௫ = 1 + ݔ, para |ݔ| < 1, se tiene que: 
݀௫ = ൬ ଵ௅೎ − ଵ௅೛൰ ݖ ݔ + ௭஻௅೛ + ௭
మ஻
௅೛మ  ,   ݀௬ = ൬ ଵ௅೎ − ଵ௅೛൰ ݖݕ  (4.10) 
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Se ve que ݀௫ depende no solo de ݖ sino también de ݔ. En esta otra aproximación se observa una 
dependencia cuadrática del desplazamiento con respecto a ݖ: 
݀௫(ݔ, ݕ) = ܽ ݖଶ + ܾ ݖ + ܿ      (4.11) 
donde: 
ܽ = ஻ ௅೛మ ,   ܾ = ൤൬ ଵ௅೎ − ଵ௅೛൰ ݔ + ஻௅೛൨,   ܿ = 0.    (4.12) 
Estos parámetros (ܽ, ܾ y ܿ) son importantes para medir la profundidad del objeto. Si no se 
conocen los valores de los parámetros de la geometría del sistema, los coeficientes del polinomio 
cuadrático se pueden obtener mediante un proceso de calibrado. Si la configuración del sistema cambia 
se deberá hacer una nueva calibración. 
Una de las geometrías más sencillas se da cuando ܮ௖ = ܮ௣ = ܮ, es decir cuando la línea que une al 
proyector con la cámara es paralela al plano de referencia, en ese caso, 
݀௫ = ௭஻௅ + ௭మ஻௅మ ,    ݀௬ = 0    (4.13) 
Aquí se ve que el desplazamiento tiene un factor cuadrático y otro lineal en ݖ. Resolviendo ݖ en la 
ecuación (4.9 o 4.10) se puede hallar la profundidad del objeto. 
4.2.1 Proyección de franjas 
Al proyectar un patrón de luz sobre todo el objeto, cada pixel registra información de intensidad. 
La intensidad de un patrón de franjas sinusoidales de frecuencia constante ଴݂ se puede describir de la 
siguiente forma [10]: 
ܫ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ)  cos(2ߨ ଴݂ݔ)    (4.14) 
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donde ܫ଴ corresponde a la intensidad promedio, ܫெ a la intensidad de modulación, y ଴݂ la frecuencia de 
las franjas y 2ߨ ଴݂ݔ corresponde a la fase de oscilación. La idea básica detrás del análisis de franjas es 
que la fase se modifica (modular las franjas) debido a la presencia del objeto. En ese caso la intensidad 
capturada estaría dada por: 
ܫ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ) cosሾ2ߨ( ଴݂ݔ + ߰(ݔ, ݕ))ሿ    (4.15) 
donde ߰(ݔ, ݕ) es la perturbación debida al objeto que modula las franjas y que viene dada por: 
߰(ݔ, ݕ) = ௗೣ(௫,௬)௕ೣ       (4.16) 
donde ݀௫(ݔ, ݕ) es el desplazamiento de las franjas y ܾ௫ su periodo. El objetivo es encontrar la función 
de modulación ߰(ݔ, ݕ), y luego la profundidad. Si se definen las siguientes funciones, llamadas fase del 
objeto y fase del plano de referencia 
߮௢ = 2ߨ൫ ଴݂ݔ + ߰(ݔ, ݕ)൯,                          ߮௥ = 2ߨ ଴݂ݔ   (4.17) 
La diferencia entre ambas fases permite encontrar la función ߰(ݔ, ݕ): 
߰(ݔ, ݕ) = ఝ೚್ೕିఝೝ೐೑ଶగ = ୼ఝଶగ = Δ݉    (4.18) 
que está relacionado con la profundidad del objeto con respecto al plano (ecuación 4.8). A continuación 
se mostrarán dos métodos distintos para hallar esa diferencia de fase. 
Método de transformada de Fourier 
Una forma de encontrar la fase Δ߮, es utilizando el método de la transformada de Fourier ya 
explicado en el capítulo 1 en el contexto de la holografía digital. Aquí se muestra un ejemplo de este 
método aplicado a la técnica de proyección de franjas. Para ello se proyectaron dos patrones diferentes 
de franjas sobre una pantalla plana paralela al sensor y sobre un guante de látex. El patrón 1 
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corresponde a franjas inclinadas 45°, mientras que el patrón 2 corresponde a dos conjuntos de franjas 
perpendiculares entre ellas e inclinadas, unas a 45° y las otras -45°. 
La Figura 4.5 muestra el guante de látex sobre el que se ha proyectado el patrón 1 (en a) y el 
patrón 2 (en b) proyectado sobre el mismo objeto. Un zoom digital de una región sobre cada imagen 
permite observar los patrones con mayor claridad. 
Se analizan inicialmente las franjas proyectadas sobre la pantalla plana. Su transformada de 
Fourier se muestra en la Figura 4.5c para el caso del patrón 1. Se sabe que transformada de una función 
sinusoidal con frecuencia definida ଴݂ corresponde a dos máximos en el plano de Fourier ubicados en ଴݂ y 
en − ଴݂. En el espectro de Fourier se observan efectivamente estos dos máximos principales ubicados 
simétricamente con respecto al origen y a lo largo de una línea inclinada 45°. En la Figura 4.5d se 
observa el espacio de frecuencias para el caso del patrón 2, donde los máximos aparecen en una línea a 
45° y en otra línea a -45°. Las Figuras 4.5e y 4.5f muestra el espectro de frecuencia del guante para el 
patrón 1 y el patrón 2 respectivamente. En la frecuencia fundamental ya no se observa un punto 
máximo sino una región más amplia que contiene la información del objeto. 
                                                                                                                                                       (a)                                                                                          (b) 
                                 (c)                                            (d)                                           (e)                                           (f) Figura 4.5. (a) Franjas proyectadas sobre un guante con una inclinación de 45°. (b) Dos conjuntos de franjas proyectadas sobre un guante con una inclinación de 45° y -45°. (c-d) TF de las franjas proyectadas sobre una pantalla plana. (e-f) TF de las franjas proyectadas sobre el guante. 
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El método de Fourier proporciona una imagen con valores complejos, de la que se puede extraer 
su amplitud y su fase. La fase calculada para la pantalla plana se muestra en la Figura 4.6a. Tal y como se 
observa en la fase aparecen unas franjas que indican que sobre el plano se han proyectado franjas cuya 
frecuencia no es constante (si las franjas tuviesen una frecuencia constante la fase encontrada sería 
también una constante). Este efecto puede deberse a que el plano no este colocado perpendicular al eje 
del proyector. 
Hay que señalar que el espaciado de las franjas residuales es mucho mayor que el de las franjas 
proyectadas, indicando que la variación de la frecuencia es pequeña y difícilmente evitable. 
                                       (a)                                                       (b)                                                        (c) Figura 4.6. Reconstrucción con el método de Fourier. (a) Fase de la pantalla plana. (b) Diferencia de fase y (c) amplitud del guante. 
 
La Figura 4.6b muestra la diferencia de fase del guante y del plano de referencia, Δ߮. A partir de 
esta imagen se puede obtener información de la forma del guante con respecto al plano de referencia. 
La amplitud encontrada (figura 4.6c) es similar a la imagen capturada cuando se ilumina con luz blanca. 
Método de desplazamiento temporal de la fase 
El método de desplazamiento temporal de la fase es otra técnica que se puede utilizar para 
encontrar la fase Δ߮. En este caso, se necesita proyectar varios patrones de franjas idénticos 
desplazados en fase, sobre el objeto, manteniéndolo constante. Si escribimos la intensidad de franjas 
proyectadas (ecuación 4.15) así: 
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ܫଵ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ)  cos(߮௢(ݔ, ݕ))    (4.19) 
Las franjas desplazadas en una fase α conocidas serán: 
ܫଶ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ)  cos(߮௢(ݔ, ݕ) + ߙ)    (4.20) 
Tendríamos dos ecuaciones con tres incógnitas: ܫ଴, ܫெ y ߮௢. Bastará con proyectar otro patrón de 
franjas con un nuevo desplazamiento para tener la información mínima necesaria. El método elegido 
para nuestras medidas utiliza cuatro patrones de franjas verticales, cada una desplazada en /2 (un 
cuarto de franja) respecto de la anterior. La intensidad correspondiente a cada patrón que se proyecta 
por separado y se registra con una cámara digital, se puede pone como:  
ܫଵ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ) cos ൫߮௢(ݔ, ݕ)൯       ܫଶ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ) cos ቀ߮௢(ݔ, ݕ) + గଶቁ      ܫଷ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ) cos (߮௢(ݔ, ݕ) + ߨ)       ܫସ(ݔ, ݕ) = ܫ଴(ݔ, ݕ) + ܫெ(ݔ, ݕ) cos ቀ߮௢(ݔ, ݕ) + ଷగଶ ቁ         (4.21) 
donde la fase del objeto se resolvería de forma sencilla de la siguiente manera, 
߮௢(ݔ, ݕ) = tanିଵ ቀூమିூరூయିூభቁ .    (4.22) 
La técnica de proyección de franjas tiene la ventaja que cada pixel tiene asignado un valor de fase, 
aumentando así la resolución espacial con respecto a otras técnicas. Sin embargo, la naturaleza 
periódica de las franjas hace que exista el problema de la ambigüedad cuando se quiere determinar el 
orden de la franja (proceso de desplegado). Este problema es más notorio cuando se observan objetos 
con una geometría complicada o con algún tipo de discontinuidad o agujero como se verá en el 
siguiente ejemplo. 
La Figura 4.7 muestra la evaluación de un objeto tridimensional que consiste en un modelo en 
plastilina con una pequeña hendidura que lo atraviesa y dos bultos prominentes. La Figura 4.7a muestra 
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el objeto con las franjas proyectadas. El patrón de franjas tiene un pequeño cuadrado negro que no se 
desplaza y que servirá como referencia. Una región alrededor de este punto se muestra en la Figura 4.7b 
para los cuatro patrones de franjas. Se observa el desplazamiento de las franjas con respecto al 
cuadrado estático. 
La Figura 4.7c muestra la diferencia de fase obtenida a partir de las cuatro imágenes de franjas 
proyectadas en este objeto y de las cuatro proyectadas en el plano de referencia. En la ranura se ve 
cómo las franjas cambian abruptamente su tendencia vertical pero permanecen conectadas sin perder 
su continuidad. Sin embargo las franjas sobre las protuberancias están completamente desconectadas 
de las franjas que barren la mayor parte del objeto, lo que complica el proceso de desplegado al no 
saber qué valor asignarle a esta región desconectada del resto. También se observa que el alto relieve 
produce una sombra a su izquierda que hace imposible obtener datos. 
                                              (a)                                                         (b)                                                    (c) Figura 4.7. (a) Proyección de franjas sobre una objeto. (b) Zoom de una pequeña zona de cada una de los cuatro patrones de franja desplazados. (c) Mapa de fase resultante. 
 
Con el fin de determinar el orden de la franja, existen varios métodos propuestos donde se utiliza 
información complementaria o un conocimiento a priori [4]. Uno de ellos consiste en proyectar franjas 
de distinto espaciado [11]. Ya se ha visto que una sola franja en el mapa de fase mide una profundidad 
proporcional al ancho de la franja (ecuación 4.8). A medida que el ancho de la franja aumenta, el 
número de franjas que se observan disminuye. La idea es que el primer patrón proyectado produzca una 
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única franja en el mapa de fase, evitando el proceso de desplegado y así el problema de la ambigüedad. 
La franja más ancha dará una primera estimación de la profundidad. A medida que va disminuyendo el 
ancho de la franja disminuye la sensibilidad de cada franja (ecuación 4.8), lo que mejoraría la estimación 
inicial. 
       
                                            (a)                                                    (b)                                                     (c) Figura 4.8 Fila superior: proyección de franjas de distinto ancho. Fila inferior: Transformada de Fourier. 
 
Un ejemplo de este método se muestra en la Figura 4.8, donde se ha utilizado el método de 
Fourier para hallar la fase. La figura muestra tres franjas cuyo ancho va en aumento. Para las franjas más 
estrechas (Figura 4.8a) su transformada de Fourier (debajo de la imagen) muestra la separación clara del 
espectro del objeto con el término central. A medida que la longitud aumenta, la frecuencia 
fundamental disminuye, acercando el espectro al centro y haciendo cada vez más difícil separarlo 
(Figura 4.8b), hasta que se vuelve imposible distinguir los términos (Figura 4.8c). 
La Figura 4.9 muestra el mapa de fase que se obtiene utilizando franjas de diferente ancho. La 
Figura 4.9a muestra el resultado de las franjas correspondientes a la Figura 4.8a. El resultado es un 
mapa de varias franjas. Cuando la longitud aumenta empieza a disminuir el número de franjas pero a 
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aparecer errores y ruido en la imagen (Figura 4.9b). Hasta que finalmente el mapa resultante no es 
fiable debido a su forma rara. 
                                            (a)                                                      (b)                                                 (c) Figura 4.9 Proyección de franjas de distinto ancho. Mapas de fase obtenidos. 
 
La Figura 4.10 ilustra la misma metodología de reducción del ancho de la franja, pero haciendo el 
análisis de desplazamiento de fase. El objeto evaluado se muestra en la Figura 4.10a. Este consiste en 
dos objetos planos colocados uno detrás del otro: una escala y un objeto rectangular opaco. 
                             (a)                                          (b)                                         (c)                                         (d) Figura 4.10 (a) Objeto. (b-e) Mapas de fase obtenidos con franjas de diferente longitud de onda.  
El mapa de fase obtenido con el ancho de la franja más grande muestra prácticamente solo una 
franja en la fase (Figura 4.10b), con este mapa se haría un primer estimado. Al disminuir el ancho de la 
franja aparecen dos franjas (Figura 4.10c), en este mapa una de las franjas se rompe debido a la 
presencia del objeto opaco. La Figura 4.10d muestra el mapa de fase que se obtiene con una ancho de 
franja pequeño, se puede apreciar que en la frontera de los dos objetos las franjas no cambian. Por lo 
tanto con ese único mapa no se identificaría la presencia de dos objetos distintos. 
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4.2.2 Proyección de puntos 
Para solventar el problema de la ambigüedad de las franjas, se pensó en proyectar 
adicionalmente puntos, ya sea dispuestos en una malla regular o de manera aleatoria. En la Figura 4.11 
se muestra un ejemplo de la proyección de puntos aleatorios. Una membrana circular flexible se ha 
utilizado como objeto de prueba (Figura 4.11a). Cuando se empuja la membrana desde atrás y en su 
centro, ésta se deformará de manera suave, con un desplazamiento en ݖ máximo en su centro y cero en 
sus bordes. La Figura 4.11b muestra dos imágenes superpuestas de la membrana con los puntos 
proyectados, antes y después del desplazamiento. En el zoom digital de esta imagen se pueden observar 
las parejas de puntos que indican que se han desplazado. 
                                                                                       (a)                                                           (b) Figura 4.11. Proyección de puntos aleatorios sobre la membrana. (a) Fotografía de la membrana. (b) Superposición de dos imágenes de puntos con la membran con dos formas distintas. 
 
Para hallar el desplazamiento de los puntos se podría usar una función de correlación, como en la 
técnica PIV, o identificar cada punto en particular y seguirlo, como en la técnica PTV (Particle Tracking 
Velocimetry [12]). En este último caso es necesario contar con una densidad menor de puntos 
proyectados para asegurar una mejor identificación de un mismo punto en imágenes diferentes. Si los 
puntos proyectados están colocados en una cuadrícula regular, el seguimiento individual de cada punto 
proyectado se haría asignándole a cada uno un número de fila y un número de columna partiendo desde 
un punto de referencia. 
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Un ejemplo de una cuadrícula de puntos proyectados sobre una pantalla plana perpendicular al 
eje óptico (colocada en el plano de referencia ݖ=0) se muestra en la Figura 4.12a. Se toma como punto 
de referencia el de mayor tamaño. Cuando la pantalla se desplaza a lo largo del eje ݖ, los puntos 
proyectados se desplazarán con respecto a su posición en el plano de referencia. La Figura 4.12b 
muestra una superposición de los puntos proyectados en plano de referencia y los puntos proyectados 
cuando el plano está colocado en z=0.5mm y z=4mm. Se puede observar un desplazamiento en 
horizontal ߂ܺ. Cuando hay triangulación en la dirección vertical, el mismo análisis se aplica, por 
simplicidad solo explicaremos el caso del desplazamiento en horizontal. 
  
 
                       (a)                                               (b)                                                                                     (c) Figura 4.12. (a) Puntos proyectados en el plano de referencia z=0 mm. (b) Superposición de puntos en el plano de referencia y en el plano en (b) z=0.5mm y (c) z=4mm. 
 
Este es el desplazamiento que nos interesa para calcular la profundidad del objeto. En el caso de 
los puntos el desplazamiento medido sobre la imagen en pixeles se transforma en milímetros del 
espacio objeto: 
݀௫ = ∆ܺ ∗ ݂ܽܿݐ݋ݎ ݀݁ ݁ܿ݋݊ݒ݁ݎݏ݅ó݊     (4.23) 
Para hallar ߂ܺ, es necesario detectar y encontrar la posición de los puntos que se observan como 
regiones circulares o elípticas dependiendo de su ubicación espacial (Figura 4.12c). Para su detección, 
primero se elimina ruido en la imagen con un filtro gaussiano y se da un valor de cero a los pixeles cuyo 
nivel de gris esté por debajo de un cierto umbral. Un algoritmo detecta los objetos que están 
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conectados, definiéndose como frontera (o desconexión) a los pixeles de valor cero, de esta forma se 
identifica la región donde hay puntos proyectados. La Figura 4.13a muestra una de estas regiones de 
13x13pixeles, donde se ve que el punto tiene un valor de intensidad mayor en su centro. Hallando el 
centro de masa de esta región (cruz roja en la Figura 4.13a) se puede asignar este valor como la posición 
del punto. Para refinar la detección de la coordenada de cada punto proyectado se probaron dos 
metodologías distintas que se explican a continuación. 
En la primera se selecciona una región más pequeña alrededor del centroide (7x7pixeles), y los 
valores de intensidad de esta región se ajustan a un paraboloide (Figura 4.13b). El máximo del 
paraboloide se considera como el nuevo centroide, de esta forma se tendrá precisión sub-pixel en la 
posición. El nuevo centroide se muestra en la Figura 4.13c con una cruz azul. 
                                    (a)                                                             (b)                                                           (c) Figura 4.13 (a) Imagen de un punto proyectado con su centroide. (b) Ajuste de la intensidad de cada punto a un paraboloide. (c) Nueva centroide detectado (flecha azul). 
 
En la segunda metodología se detecta el punto en el plano de referencia y el mismo punto en el 
plano desplazado, y se calcula la función de correlación entre ambas imágenes (Figura 4.14). La posición 
del máximo de la función indica el desplazamiento entre el punto en una imagen y la otra. 
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 Figura 4.14. Función de correlación entre un punto proyectado en un plano y en el plano de referencia. 
 
Una vez realizada la detección de las coordenada de cada punto proyectado, estos se ordenan 
siguiendo el punto de referencia. Un ejemplo de los puntos ordenados se muestra en la Figura 4.15, 
donde se han dibujado círculos de varios colores con su centro en la posición detectada y cuyo color 
depende del número de columna asignado. 
 Figura 4.15. Detección de puntos proyectados igualmente espaciados y ordenados. Cada columna está asignada con un color. 
 
La Figura 4.16 muestra un ejemplo de proyección de puntos igualmente espaciados sobre el 
modelo. En la figura se han dibujado dos flechas continuas de color azul y rojo, indicando una primera 
aproximación de la asignación del orden. En una primera observación los puntos que se encuentran 
sobre estas líneas vendrían a ser parte de la misma columna. Sin embargo, si proyectamos un patrón 
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que no solo contiene los puntos igualmente espaciados, sino dos columnas con una mayor densidad de 
puntos y nos enfocamos en la columna que tiene el punto de referencia (línea azul), nos damos cuenta 
que la asignación realizada en un principio es incorrecta ya que la columna de puntos densos tiende a 
desviarse de su forma vertical y luego desaparecen de la imagen debido a la geometría del objeto 
(Figura 4.16c). Mientras que los puntos de la flecha roja siguen una línea recta ya que pasan por una 
superficie prácticamente plana. 
                               (a)                                            (b)                                            (c)                                             (d) Figura 4.16. (a) Objeto de plastilina. (b) Puntos de poca densidad. Detección de una fila. (c) Puntos con líneas. Corrección de la detección. (d) Puntos con mayor densidad. 
 
La Figura 4.16d muestra una proyección de puntos similares al de la Figura 4.16c pero con una 
distancia entre puntos menor. Con esta imagen se puede concluir que la mezcla entre puntos 
igualmente espaciados y líneas verticales ayudan a dar un estimado de la posición de los puntos más 
fiable. 
 
4.3 Montaje experimental 
El montaje experimental utilizado se muestra en la Figura 4.17. Un proyector proyecta las franjas 
y los puntos sobre el objeto, que se captura con una lente tele-céntrica (55mm) y una cámara Pike F-100 
de 1000x1000 pixeles (7.4µm/px) a una frecuencia de adquisición máxima de 30fps. 
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Las franjas se generan con un proyector DMD (Digital Micro-mirror Device) modelo Discovery 
D4100 de Texas Instruments Inc. El proyector está formado por un chip con micro espejos cuadrados de 
10.8µm de largo. Cada espejo se inclina ±12°, reflejando o no la luz, y produciendo así imágenes binarias 
con una resolución de 1920x1080 pixeles a una frecuencia máxima de 400MHz. Una lente a la salida del 
proyector amplifica las franjas formando su imagen en el plano de referencia, donde se coloca el objeto 
a evaluar. Las franjas se enfocan a una distancia cercana al proyector para así obtener franjas lo más 
estrechas posible. Una franja de 4 pixeles de ancho del proyector, tiene un ancho de ܾ௫ = 0.4݉݉ en el 
plano de referencia. La distancia entre la lente del proyector y el plano de referencia es de 100mm. 
En nuestro montaje el plano de referencia es paralelo al sensor CCD. Así se evitan las distorsiones 
en la imagen producidas por la observación oblicua y permite cambiar los aumentos de la cámara con 
facilidad. Ya que el plano de referencia está cerca del proyector y el proyector es de grandes 
dimensiones, la cámara se coloca con su eje paralelo al plano de referencia como se ve en la Figura 4.17. 
Para alinear la imagen se utiliza un espejo inclinado 45°. 
El eje del proyector es perpendicular al plano de referencia (Figura 4.17), de esta forma la 
frecuencia de las franjas se mantiene constante a lo largo del plano de referencia. El ángulo de 
triangulación en nuestro montaje es de δ=17.5°. La sensibilidad en ݖ del sistema (ecuación 4.8) es de 
1.25mm por franja. 
(a)                  (b) Figura 4.17. Montaje experimental para la proyección de luz estructurada. 
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La Figura 4.18a muestra las franjas proyectadas sobre el plano de referencia, las cuales aparecen 
completamente en vertical. Se han llevado a cabo experimentos con dos regiones de observación 
distintas: la primera con un área de 35x35mm2 (aumentos M=0.22) que llamaremos la geometría 1 
(Figura 4.18b) y la segunda, una región más pequeña de área 19x19mm2 (aumentos M=0.39) llamada 
geometría 2 (Figura 4.18c). Con estos aumentos se tiene 11.5pixeles/franja para la geometría 1 y 
21.5pixeles/franja para la geometría 2. 
                                                              (a)                                                             (b)                                                 (c) Figura 4.18. (a) Franjas proyectadas en un plano de referencia. (b) Escala capturada con el sistema para la geometría 1. (c) Escala capturada con el sistema para la geometría 2. 
 
4.3.1 Patrones proyectados 
Con el fin de encotrar la configuración optima entre alta resolución y minima suceptibilidad de 
errores, se probaron diferentes patrones de franjas. En la Figura 4.19 se muestran los dos patrones que 
se usaron en las medidas. El primero corresponde a franjas verticales del menor ancho posible (4pixeles). 
Y el segundo corresponde a una matriz de puntos de 2x2pixeles separados 10pixeles junto con líneas 
verticales (los pixeles a los que nos referimos aquí corresponden a los pixeles del proyector). Se 
identifica un punto común en ambos patrones (con un tamaño de 7x7pixeles) cuya fase absoluta es 
necesario conocer para determinar la fase absoluta de toda la imagen. 
zoom 
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Estos patrones proyectados sobre el plano de referencia y capturados con la cámara se pueden 
observar en la Figura 4.19a para la geometría 1 y en la Figura 4.19b para la geometría 2, en las figuras 
solo se muestra una zona de la imagen de 320x320 pixeles de la cámara. 
                                                               (a)                                                                                          (b) Figura 4.19 Imagen de los patrones proyectados vistos con (a) la geometría 1 y (b) con la geometría 2. 
 
La Figura 4.20 muestra el perfil de intensidad normalizado de una línea horizontal en la imagen de 
las franjas para la geometría 2. En estas imágenes se puede observar que los perfiles de intensidad 
capturados no corresponden a imágenes binarias como las que sí se proyectan, sino que el perfil se 
puede aproximar a una función sinusoidal. Esto hace que los resultados obtenidos con el 
desplazamiento de fase son lo suficientemente buenos como si se hubiesen proyectado franjas 
sinusoidales. 
 Figura 4.20. Intensidad normalizada de una línea horizontal para en la imagen de las franjas. 
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Enfoque de las franjas 
La proyeccción de franjas sobre un objeto plano permite estudiar la influencia del desenfoque de 
las franjas, producido o bien porque el objeto, o parte del mismo, este fuera de la zona de enfoque del 
proyector, o fuera de la zona de enfoque del sistema cámara-lente. 
La Figura 4.21 muestra lo que sucede con los mapas de fase cuando el proyector se desenfoca. Se 
muestran tres enfoques distintos. Se ve que, a pesar del desenfoque, el tamaño de las franjas 
permanece mas o menos constante. Además se obtienen mapas de fase incluso en el caso en que las 
franjas son apenas visibles (Figura 4.21c), y que el ruido en los mapas se incrementa a medida que el 
desenfoque aumenta, lo que no supondría mayor problema ya que el mapa se puede filtrar. 
Franjas proyectadas 
   
Zoom digital de las franjas  
   
Mapa de fase  
                                                                               (a)                                             (b)                                           (c) Figura 4.21. Diferentes enfoques del proyector. Fila superior: franjas proyectadas. Fila intermedia: Zoom de las franjas proyectadas. Fila inferior: Mapa de fase resultante.  
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La Figura 4.22 muestra el caso cuando se desenfoca la imagen. Se muestran 4 imágenes donde el 
enfoque ha ido cambiando progresivamente de izquierda a derecha, además de los aumentos. Para los 
planos más alejados del punto de enfoque, se observa nuevamente una leve disminución de la calidad 
de los mapas de fase. Sin embargo, es notable la aparcición de franjas en el mapa de fase aún cuando las 
franjas proyectadas tienen muy poca visibilidad. 
    
    
    Figura 4.22. Diferentes desenfoques de la cámara. Fila superior: franjas proyectadas. Fila intermedia: Zoom de las franjas proyectadas. Fila inferior: mapas de fase.  
Estos resultados demuestran la alta toleracia que tiene la técnica cuando hay un desenfoque, ya 




Capítulo 4: Medida de formas usando proyección de franjas  
181 
4.4 Calibración del sistema 
El calibrado del sistema es primordial en la reconstrucción 3D del objeto. Como ya se mencionó en 
la sección 4.2, es necesario encontrar la relación entre el desplazamiento del rayo de luz debido al 
objeto y la altura de este objeto con respecto a un plano de referencia. Esta relación depende de los 
parámetros del sistema de medida: posición y orientación de la cámara y del proyector, propiedades de 
la lente, ancho de las franjas, etc. Estos parámetros, difíciles de medir directamente con precisión, 
pueden determinarse mediante un proceso de calibrado geométrico [13]. Sin embargo en algunas 
ocasiones este tipo de calibrado presenta problemas, es por esto que en nuestro trabajo decidimos 
implementar un calibrado analítico [14]. Con el calibrado geométrico es necesario calibrar la cámara y el 
proyector de manera separada, mientras que el calibrado propuesto tiene en cuenta los dos 
componentes simultáneamente. 
El calibrado implementado en este trabajo encuentra los coeficientes de la función cuadrática que 
determina el desplazamiento ݀௫ en función de ݖ (ecuación 4.11) sin necesidad de determinar la 
geometría del sistema. A continuación se describirá el procedimiento para calibrar. En una pantalla 
plana se buscará para determinados ݖ, tanto la diferencia de fase como el desplazamiento de los puntos 
proyectados, de tal forma que para un experimento donde se mida una determinada fase o un 
determinado desplazamiento de puntos se podrá conocer la posición ݖ que le corresponde. 
4.4.1 Procedimiento de calibrado 
Para calibrar se utiliza una pantalla plana paralela al plano de referencia. La pantalla se mueve a lo 
largo del eje ݖ de forma controlada por medio de un tornillo micrométrico. Se barrió desde -5mm hasta 
5mm, a intervalos de 0.1mm, registrándose un total de 101 imágenes. 
Para cada posición ݖ௞ de la pantalla se encuentra: 
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 La diferencia de fase ∆߮௞(݅, ݆) en cada pixel del sensor, que se divide por 2π para tener el 
número de franja ∆݉௞(݅, ݆). Aquí (݅, ݆) representa la coordenada de cada pixel (݅ =
1, … , ܰ; ݆ = 1, … , ܰ). 
 El desplazamiento de cada punto proyectado con respecto a su posición en el plano de 
referencia: Δܺ௞(ݑ, ݒ). Donde (ݑ, ݒ) representa la fila y la columna de cada punto 
proyectado (ݑ = 1, … , ܷ; ݒ = 1, … , ܸ). 
Una vez encontradas estas variables para cada plano ݇, se puede representar ∆݉௞(݅, ݆) ݒݏ ݖ௞, 
para cada pixel, y ∆ܺ௞(ݑ, ݒ) ݒݏ ݖ௞ para cada punto proyectado. De la ecuación (4.11) se sabe que estas 
variables están relacionadas por una función cuadrática como la siguiente: 
∆݉(݅, ݆, ݖ) = ܣଵ௣௛(݅, ݆) ∙ ݖଶ + ܤଵ௣௛(݅, ݆)  ∙ ݖ + ܥଵ௣௛(݅, ݆)    (4.24) 
∆ܺ(ݑ, ݒ, ݖ) = ܣଵ௑ௗ௢௧(ݑ, ݒ) ∙ zଶ + ܤଵ௑ௗ (ݑ, ݒ) ∙ z + ܥଵ௑ௗ௢௧(ݑ, ݒ)   (4.25) 
Pero es aún más interesante invertir esta relación: 
ݖ(݅, ݆, Δ݉) = ܣଶ௣௛(݅, ݆) ∙ Δ݉(݅, ݆)ଶ + ܤଶ௣௛(݅, ݆) ∙ Δ݉(݅, ݆) + ܥଶ௣௛(݅, ݆)   (4.26) 
ݖ(ݑ, ݒ, ∆ܺ) = ܣଶ௑ௗ௢௧(ݑ, ݒ) ∆ܺ(ݑ, ݒ)ଶ + ܤଶ௑ௗ௢௧(ݑ, ݒ) ∆ܺ(ݑ, ݒ) + ܥଶ௑ௗ௢௧(ݑ, ݒ)  (4.27) 
Si se hace un ajuste de los datos discretos a un polinomio de orden dos, con los ajustes se podrá 
encontrar la posición ݖ correspondiente a cualquier número de franja Δ݉, y la ݖ correspondiente para 
cierto desplazamiento de los puntos ∆ܺ. 
Cada parámetro de cada ajuste se coloca en matrices A2ph, B2ph y C2ph de NxN para el caso de la 
fase, y en matrices A2dot, B2dot y C2dot de UxV para el caso de la proyección de puntos. Estas son las 
llamadas matrices de calibrado. 
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4.4.2 Matrices de calibrado de la fase 
La Figura 4.23 muestra la diferencia de fase (sin desplegar) para cuatro posiciones distintas del 
plano de calibración: -5mm, -2.5mm, 2.5mm, 5mm. En las figuras se observa que para valores de ݖ 
negativos, la fase aumenta si se recorre la imagen de izquierda a derecha. Mientras que para valores de 
ݖ positivos, el sentido se invierte. 
                        z=-5mm                           z=-2.5mm                           z=2.5mm                            z=5mm Figura 4.23 Diferencia de fase para distintas posiciones del planos de calibración en la geometría 1.  
Tras realizar un desplegado 2D de cada mapa, se selecciona la fase de un mismo pixel en cada uno 
de los planos para realizar la gráfica ∆݉௞(݅, ݆) ݒݏ ݖ௞. Para el pixel central de la imagen (i=500 y j=500) se 
tiene la curva de puntos rojos de la Figura 4.24. Como se observa, el número de franja en función de ݖ 
no es una curva continua, por lo tanto es necesario hacer un nuevo desplegado de la fase pero esta vez 
en dirección ݖ. El resultado es la curva verde que se muestra en la Figura 4.24, donde se ha impuesto 
como número de franja cero en ݖ = 0. Este proceso de desplegado en ݖ es necesario hacerlo con todos 
los pixeles. 
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 Figura 4.24 Número de franja sin desplegada (puntos rojos) y desplegada (puntos verdes) en función de z para el pixel central (500,500).  
La Figura 4.25a muestra el resultado final de doble desplegado para tres pixeles distintos: el punto 
central (500,500), un punto en el extremo izquierdo de la imagen (500,100) y otro en el derecho 
(500,900). Es interesante observar que las pendientes de cada curva difieren para estos tres puntos. 
Para las tres curvas se realiza un ajuste cuadrático y el residuo del ajuste se muestra en la Figura 4.25b, 
que indica que el ajuste de grado dos es suficientemente bueno con una dispersión de 0.01 (cuyas 
unidades son número de franjas). 
                                                               (a)                                                                                          (b) Figura 4.25 (a) Número de franja desplegada para tres puntos de la imagen. (b) Residuo de los ajustes cuadráticos para los ajustes de fase de los tres pixeles.  
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En la ecuación (4.12) se encontró analíticamente que el término que acompaña la parte 
cuadrática ܽ es una constante, el término que acompaña la parte lineal ܾ depende de la coordenada ݔ, y 
el término independiente ܿ es cero. La Figura 4.26 muestra las tres matrices de calibrado que se 
encontraron para la geometría 1. 
La matriz A1ph tiene un valor aproximadamente constante con un valor medio de -0.005/mm2 y 
una desviación estándar de 0.02, lo que se puede decir que la matriz es aproximadamente una 
constante. La matriz C1ph tiene un valor medio de -0.007 y una desviación estándar de 0.02, en 
concordancia con el valor cero que se esperaba. Mientras que se ve que el término B1ph depende 
linealmente de ݔ (Figura 4.23b), tal como se esperaba. 
A manera de ejemplo, si se escoge el punto central de las matrices y se encuentra el número de 
franja correspondiente cuando z=1mm, se encuentra un desplazamiento de ݀௫ = −0.39݉݉. 
(a)   (b) 
(c)    (d) Figura 4.26 Matrices de calibración de la fase para la geometría 1. 
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La figura 4.26d muestra el error del ajuste para cada punto de la imagen., se encuentra un valor 
promedio de 0.005. Por lo tanto el error de la medida para el número de franja ∆݉ es ±0.005. 
4.4.3 Matrices del calibrado de los puntos 
En la Figura 4.27 se muestra tres planos de calibración colocados en z = -5mm, 0mm y 5mm. En las 
imágenes se han señalado tres puntos: el punto 1 de la izquierda (flecha azul), el punto 2 en el centro 
(flecha roja) y el punto 3 en la derecha (flecha verde). Se observa cómo, en cada plano, los puntos 
proyectados cambian su posición. 
                                    z=-5mm                                                 z=0mm                                                z=5mm Figura 4.27 Proyección de puntos en diferentes planos de calibración en la geomtería 1. 
 
El desplazamiento de estos puntos se puede apreciar mejor en la Figura 4.28. Tras haber 
detectado la posición de cada punto en cada plano, ésta se representa en función de z (Figura 4.28a). 
Como lo que nos interesa es la diferencia de posición entre los puntos proyectados en el plano de 
referencia y los puntos proyectados en los diferentes planos, se realiza esta resta y se muestra en la 
Figura 4.28b. Se ve que en z=0, ∆x=0 como era de esperarse. Sobre estas curvas se hace un ajuste 
cuadrático, para todos los puntos proyectados, y los coeficientes resultantes del ajuste se colocan en las 
respectivas matrices. 
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                                                                           (a)                                                                                (b) Figura 4.28 (a) Posición x de tres puntos proyectados en el plano de calibración. (b) Δx vs z para los tres puntos. 
 
Un análisis del error de los ajustes de estos tres puntos proyectados se muestra en la Figura 4.29. 
La detección del punto y su medida de posición se hizo con los dos métodos propuestos anteriormente 
(sección 4.2.2): usando la función de correlación y la detección de los centroides. Los errores del ajuste 
cuando se han utilizado ambos métodos se muestran en la Figura 4.29, donde se observa que el menor 
error se tiene cuando se utilizó la medida de centroides en el método de detección de puntos 
proyectados. De aquí podemos ver que el error de la medida es de 0.1px. 
                                                (a)                                                                                                 (b) Figura 4.29. Errores del ajuste para los tres puntos seleccionados y usando la detección por (a) la correlación y por (b) cálculo de centroides.  
Las matrices de calibración para la proyección de puntos tienen un tamaño mucho menor que las 
matrices de calibración de la fase. Su tamaño depende del número de puntos proyectados. Las matrices 
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resultantes para la geometría 1 se pueden observar en la Figura 4.30. Tal como en el caso anterior A1Xdot 
es aproximadamente constante, C1Xdot es aproximadamente cero con un promedio de (0.1±0.05)mm. Y 
B1Xdot varía con la posición en ݔ. 
 Figura 4.30. Matrices de calibración para los puntos proyectados.  
Nuevamente se escoge los valores de AXdot, BXdot y CXdot de un punto central, con la ecuación del 
ajuste, usando z=1mm y la escala que transforma pixeles en milímetros, se halla un desplazamiento del 
rayo de ݀௫ = 0.37݉݉. El cual concuerda con el hallado en la sección anterior con el calibrado de las 
franjas. 
 
4.5 Medida de una membrana 
Como primera prueba se buscó un objeto cuya forma se pueda cambiar de manera sencilla y 
controlada, y que además vibrase fácilmente. En este caso se utilizó una membrana circular de látex 
flexible que se deforma empujando desde la parte de atrás con una barra cilíndrica (Figura 4.31a). La 
barra se mueve por medio de un tornillo micrométrico que permite hacer desplazamientos de forma 
controlada. La Figura 4.31a muestra la membrana (φ=30mm) capturada con la geometría 1. En el centro 
de la membrana se observa la sombra que produce la presencia de la barra (anillo central). También se 
ve el punto de referencia. Un zoom digital muestra en detalle las franjas proyectadas sobre la 
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membrana. Estas se curvan de forma suave y continua debido a la deformación. Una imagen análoga se 
observa en la Figura 4.31b con la proyección de puntos. Se muestra un aumento digital de la misma 
zona, dónde se observa nuevamente cómo se curva la trayectoria de los puntos que pertenecen a la 
misma columna. 
                                                          (a)                                                                                        (b) Figura 4.31 Membrana circular deformada vista con la geomtería 1. (a) Proyección de franjas. (b) Proyección de 
puntos. 
 
La membrana inicialmente está colocada en el plano de referencia con la varilla en contacto. La 
varilla se mueve hacia la cámara distancias conocidas Δz=0.1mm por medio de un tornillo micrométrico, 
y se registran los patrones en cada posición. Los mapas de fase encontrados para cuatro posiciones 
diferentes de la varilla se muestran en la fila superior de la Figura 4.32. La primera posición se tiene 
cuando la varilla apenas toca la membrana. Se observa una fase distinta en el centro de la membrana 
que en el borde, lo que indica una pequeña deformación con respecto al plano de referencia. Cada vez 
que se deforma la varilla aparecen más franjas lo que indica un mayor desplazamiento. 
En la fila inferior de la Figura 4.32 se observan los puntos proyectados para las mismas posiciones 
que en el caso de las franjas. Sobre estas imágenes se ha superpuesto la imagen de los puntos 
proyectados en el plano de referencia. Se observa a los puntos desplazarse lateralmente con respecto a 
los puntos de referencia. El mayor desplazamiento en lateral se encuentra en el centro de la imagen. En 
los bordes prácticamente no se observa desplazamiento de los puntos, como era de esperar. 
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                                 z=0mm                                z=2mm                                  z=4mm                             z=6mm Figura 4.32 Deformación de una membrana elástica. (a) Mapas de fase. (b) Desplazamiento de los punos con 
respecto a los puntos proyectados en el plano de referencia. 
 
Para calcular la profundidad de la membrana, como primer pase se encuentra el desplazamiento 
del punto de referencia. A partir de ese valor se halla su posición ݖ absoluta (ecuación 4.27). Una vez 
conocida su posición se encuentra su correspondiente número de franja (ecuación 4.24). Este valor 
servirá para para dar el orden absoluto de la fase relativa que se encuentra. Si no hay discontinuidad en 
el mapa de fase, la forma del objeto se puede obtener directamente del mapa de fase sin necesidad de 
utilizar la proyección de puntos. No obstante se comprobaron las dos proyecciones. 
Ambos resultados se muestran en la Figura 4.33a. Los puntos más pequeños son los obtenidos 
con la fase, mientras que los puntos más grandes son los obtenidos con la proyección de puntos. Con la 
fase se tiene claramente una resolución espacial mayor que con la proyección de puntos. 
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                                                           (a)                                                                                    (b) Figura 4.33 (a) Reconstrucción 3D de la membrana deformada 6mm en su centro. (b) Deformación máxima calculada en cada estado. 
 
Una medida cuantitativa se muestra en la Figura 4.33b, donde se ha representado el 
desplazamiento máximo de la membrana (punto central en la imagen) en función del desplazamiento de 
la varilla. Se muestra el resultado obtenido para las franjas y para los puntos. Estas curvas presentan un 
comportamiento lineal de pendiente 1 como era de esperarse. 
Una gráfica del error de la medida con respecto al valor nominal se muestra en la curvas azules de 
la Figura 4.33b. Como se observa el error tiende a crecer para desplazamientos mayores, es un error 
sistemático que se va acumulando en cada desplazamiento. 
4.5.1 Modo vibración 
Se va a estudiar la deformación de la membrana sometida a una oscilación periódica. La vibración 
de la membrana de látex se consigue por medio de un altavoz. Un generador de funciones produce una 
onda sinusoidal de frecuencia F. El altavoz transduce esta señal eléctrica en una señal mecánica y a su 
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vez en una señal acústica, generando un sonido de la misma frecuencia. Sobre el diafragma del altavoz 
se adhiere, justo en el centro de la bobina cilíndrica, un bastoncillo rígido con la punta de algodón en 
contacto con la membrana (Figura 4.34a). Al vibrar el altavoz el bastoncillo se mueve y deformará la 
membrana. El desplazamiento del bastoncillo, y a su vez de la membrana, se controla cambiando la 
amplitud A de la señal sinusoidal. Con una amplitud A=100mV se producen desplazamientos 
suficientemente grandes como para medirlos con nuestro sistema. 
Para las medidas necesitamos proyectar y capturar 5 imágenes (4 franjas más la malla de puntos). 
Para un objeto que vibra se aprovecha el hecho de que, su movimiento se repite de forma oscilatoria, 
para capturar las imágenes. La proyección y la captura de todos los 5 patrón de luz se tienen que hacer 
en el mismo punto del ciclo de vibración. Por lo tanto debe haber una sincronización entre el proyector 
y la cámara con la frecuencia de vibración. Es por esto que es necesario conocer la frecuencia de 
vibración del objeto 
Un micrófono captura la señal acústica de la vibración. Se utiliza un micrófono en el caso en que 
no se conozca la frecuencia exacta de vibración, como sucede cuando vibran las cuerdas vocales. El 
micrófono detectará una señal que, tras un filtrado, se encuentra la frecuencia fundamental de 
vibración. Este análisis lo hace un instrumento virtual que, una vez conocida la frecuencia de vibración, 
se encarga de enviar una señal de sincronización a la cámara para indicar cuando debe capturar la 
imagen. La cámara captura imágenes justo en el punto del ciclo que se desea (por ejemplo en la flechas 
rojas de la figura 4.34b). La señal de sincronización se puede ajustar para capturar cualquier punto del 
ciclo que se desee. 
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                                      (a)                                                                                                  (b) Figura 4.34 (a) Altavoz que deforma la membrana a una frecuencia determinada. (b) Ciclo de adquisición. 
 
En los experimentos se puso a vibrar la membrana con un ciclo de vibración similar al de las 
cuerdas vocales, de T1=20ms (F1=50Hz) y de T2=10ms (F2=100Hz). La captura de N puntos en el ciclo 
requiere tomarlos cada Δw=T/N. Si N=20 se tiene Δw=1ms para 50Hz y Δw=0.5ms para 100Hz. Para un 
tiempo de exposición de 1ms se usa una apertura de f/2.8. La Figura 4.35 muestra la fase obtenida en 
tres puntos distintos del ciclo. Cualitativamente se observa que para una amplitud mayor el 
desplazamiento (número de franjas) es mayor. 
 F=50Hz   A=100mV 
   
 F=100Hz   A=40mV 
   Figura 4.35. Deformación de la membrana en tres ciclos distintos t y para dos frecuencias diferentes F. 
 
Micrófono 
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Una medida de la fase de una línea horizontal sobre la imagen se muestra en la Figura 4.36, donde 
se ha dibujado la fase de diferentes puntos del ciclo. Se observa cómo se va deformando la membrana a 
medida que el bastoncillo la empuja. La deformación del centro tiene una forma plana, indicando la 
punta rectangular del bastoncillo. Después de alcanzar el máximo (t3 en la Figura 4.36a), la deformación 
comienza a disminuir, pasa por el cero (membrana completamente plana) y tiene a irse hacia el 
bastoncillo (t5 en la Figura 4.36a), debido a su elasticidad. Una medida de la fase en el punto central de 
la membrana para varios puntos del ciclo se muestra en la Figura 4.36b. Donde se observa el ciclo 
oscilatorio de la membrana. 
(a) (b) Figura 4.36. Oscilación F=50Hz, A=100mV. (a) Perfil de fase para y=500px. (b) Fase del punto central de la imagen. 
 
4.6 Medida de un modelo de cuerda vocal 
Un modelo sencillo de cuerdas vocales consiste en tensar dos bandas elásticas una al lado de la 
otra. Cada banda se recubre con látex y se tensa nuevamente. Una salida de aire continuo se ubica 
detrás del modelo. Al pasar el aire por entre las cuerdas, éstas vibran produciendo sonido. La Figura 4.37 
muestra los modelos que construimos, cada uno con diferentes diámetros. El modelo a tiene un 
diámetro de 30mm mientras que el modelo b tiene un diámetro de 50mm. 
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                                              (a)                                                      (b)                                                                  (c) Figura 4.37 (a)(b)Modelos de cuerda vocal construido con bandas elásticas que al vibrar debido al paso del aire producen sonido. (c) Medida de la señal acústica de las cuerdas vibrando.  
 
Las medidas de un objeto que vibra se hacen de la misma forma que se explicó en el caso 
anterior, sincronizando las capturas con el punto del ciclo a evaluar. Tras el paso del aire se produce un 
sonido que se captura con el micrófono (Figura 4.37c). Cada modelo, al ser d distinto tamaño producen 
sonidos con frecuencias distintas. Para el modelo a se encuentra una frecuencia de 360Hz (T=2.77ms) y 
para el modelo b una frecuencia de 135Hz (T=7.4ms). 
La Figura 4.38 muestra la membrana a abierta debido al paso del aire. En la imagen se observa un 
agujero entre las cuerdas. El mapa de fase resultante se muestra en la Figura 4.38b donde se observa 
que las franjas se parten en la interfaz de las dos cuerdas. Los puntos proyectados también se observan 
en la Figura 4.38c. Al superponer la imagen de los puntos sobre la membrana y los puntos de referencia, 
se observa que los puntos se han desplazado, y que este desplazamiento varía sobre la imagen. 
Desarrollo de técnicas ópticas avanzadas para el análisis de sistemas biomédicos  
196 
(a)         (b) 
(c)          (d) Figura 4.38 Membrana vibrando. (a) Proyección de franjas. (b) Mapa de fase. (c) Proyección de puntos. (d) Superposición de puntos de referencia y puntos sobre la membrana.  
La Figura 4.39 muestra la forma de la membrana hallada a partir de las franjas y de los puntos. Se 
observa como una de las bandas se eleva más que la otra, algo que era imposible de observar a partir de 
la fotografía. La altura máxima encontrada con respecto al plano de referencia es de 4mm. Los 
resultados obtenidos con las franjas son similares a los obtenidos con los puntos. 
                                 (a)                                                                                                      (b) Figura 4.39 Medida de forma de la membrana vibrando. (a) Usando las franjas. (b) Usando los puntos.  
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En el caso de la membrana de mayor diámetro, en la Figura 4.40 se muestran los resultados para 
tres puntos del ciclo (t=0, 2.8ms, 5.6ms). En la fotografía se distinguen cuatro bandas, las bandas de los 
extremos superior e inferior, que permanecen estáticos, mientras que las dos bandas centrales son las 
que vibran. En la figura se observa cómo las franjas en las bandas estáticas son iguales, mientras que en 
las bandas que vibran son diferentes en cada instante de tiempo. 
           
           
                                                (a)                                                   (b)                                                      (c) Figura 4.40. Tres puntos del ciclo de vibración de la membrana. (a) t=0, (b) t=2.8ms y (c) t=5.6ms. Fila superior: proyección de franjas. Fila de la mitad: mapas de fase. Fila inferior: proyección de puntos. 
 
4.7 Medida de las cuerdas vocales 
En los casos anteriores se trabajó con un material que reflejaba muy bien la luz, por lo tanto las 
franjas estaban muy bien contrastadas. En el caso de una laringe se evalúa inicialmente qué sucede con 
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los mapas de fase al evaluar material biológico. La Figura 4.41a muestra parte del montaje experimental 
con la laringe. Se sujeta la laringe con unas pinzas que la mantienen fija y además generan presión sobre 
las cuerdas. Se coloca de tal forma que las cuerdas queden en lo posible paralelas al plano de referencia, 
aunque en la figura el órgano aparece inclinado. Lo que captura la cámara iluminando con luz blanca se 
muestra en la Figura 4.41b, la primera observación que se hace son algunos reflejos aleatorios de luz, 
estos pueden venir de la propiedad del tejido o de zonas húmedas, la laringe tiene que estar húmeda 
para facilitar su vibración. 
                                          (a)                                                                (b)                                                  (c) Figura 4.41 (a) Fotografía del montaje experimental con la laringe de cerdo. (b) Laringe de cerdo vista con la geometría 1. (c) Mapa de fase. 
 
Un mapa de fase de las cuerdas se muestra en la Figura 4.41c, este mapa muestra franjas de 
diferentes formas y resolución. Las cuerdas y la superglotis (tejido más blanco en la Figura 4.41b) están 
situadas a diferente profundidad. La distancia entre ambas es tal que las franjas no alcanzaban a 
enfocarse simultáneamente en ambas regiones. De allí es la diferencia de resolución en ambas regiones. 
Como la parte que nos interesa son las cuerdas, por lo tanto se procura enfocar las franjas en esta 
región. 
Como se observa en la Figura 4.41c, entre las cuerdas no hay datos solo ruido. Esta región tiene 
un gran interés médico. Por eso se evalúa una orientación diferente de la laringe, con el fin de poder 
observar la pared interior de las cuerdas. La Figura 4.42 muestra está nueva posición, donde se alcanza a 
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observar parte de la pared interna. En el mapa de fase (Figura 4.43b) se ven franjas en esta región 
(señaladas con una flecha roja) al igual que algunos puntos (Figura 4.43c). Lo que permitiría obtener 
datos en la región de interés. 
 
                                               (a)                                                       (b)                                                           (c) Figura 4.42. (a) Imagen de la laringe con una orientación distinta. (b) Mapa de fase. (c) Proyección de puntos.  
 
La Figura 4.43 muestra el efecto de cambiar la apertura en el mapa de fase. Cuanto más cerrada 
esté la apertura del sistema óptico, la profundidad de enfoque aumenta, consiguiendo mayor zona 
enfocada. Sin embargo la cantidad de luz disminuye, por lo que habría que aumentar el tiempo de 
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(a)        (b) 
(c)        (d) Figura 4.43 Efecto de la apertura en las franjas. (a) Objeto. (b) f/2.8 (c) f/16 (d) f/32.  
La Figura 4.44 muestra la reconstrucción de la laringe a partir del mapa de fase que se muestra en 
la Figura 4.43d. Como se puede observar la laringe está completamente cerrada, lo que hace que las 
franjas tengan continuidad cuando pasan de una cuerda a la otra, y no siendo este un problema al 
momento de la reconstrucción. Incluso se alcanza a medir el soporte que sujetaba la laringe. 
 Figura 4.44 Mapa de profundidad de la laringe de la figura 4.45 hallada a partir del mapa de fase de la figura 4.45c. 
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Para hacer vibrar las cuerdas vocales del cerdo in vitro se utiliza aire húmedo y caliente que se 
envía a través de la laringe. Para el caso de este tejido, se necesita un tiempo de exposición mayor que 
en el caso de los ejemplos anteriores, con el fin de capturar más luz y tener las franjas mejor 
contrastadas. Pero al aumentar la apertura, la profundidad de enfoque disminuye y solo se ve una 
porción de las cuerdas, con lo cual no es posible resolver toda la imagen. 
 
4.9 Conclusiones 
El objetivo de este capítulo es el desarrollo de una técnica óptica novedosa para la medida de 
formas para su aplicación a un sistema biomédico concreto: las cuerdas vocales, donde lo interesante es 
que es un sistema que realiza un movimiento en el espacio rápido y complejo. 
Se ha desarrollado una técnica de proyección de luz estructurada en la que se ha propuesto una 
combinación novedosa de proyección de franjas y de puntos espaciados regularmente. De esta forma, la 
información adicional discreta pero absoluta, que proporcionan los puntos se utiliza para convertir las 
medidas de la altura del objeto, de alta resolución pero relativas, en medidas absolutas incluso en 
objetos con discontinuidades como la cuerdas vocales.  
Se ha desarrollado un sistema de calibrado que permite la reconstrucción de la forma del objeto a 
partir de la deformación producida en los patrones (puntos y franjas) proyectados.  
Se ha validado la técnica desarrollada midiendo la forma de una membrana y de un modelo de 
cuerdas vocales tanto en reposo como en vibración. 
Se ha demostrado la aplicabilidad de la técnica para la medida en un tejido animal, en particular 
se ha medido la forma de las cuerdas vocales de un cerdo. 
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Todas estas medidas demuestran que sería posible diseñar un endoscopio que utilice esta técnica 
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